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RESUMO 
 
 
A dosimetria in vivo em braquiterapia, quando devidamente implementada, 
produz importantes benefícios, tais como a possibilidade de correcções de 
fracções de dose, alertar para doses eventualmente excessivas em órgãos de 
risco, a avaliação dose-efeito mais precisa, a detecção de falhas e a 
comparação de doses reais com doses planeadas. 
 
Estudos recentes mostram o uso de pequenos MOSFET em dosimetria in vivo 
de braquiterapia com incertezas totais de ± 8%. As dependências com dose 
acumulada, energia e temperatura são, contudo, ainda características 
controversas destes dosímetros. 
 
O objectivo global deste estudo é caracterizar e calibrar um sistema de 
dosimetria com MOSFET para dosimetria in vivo em braquiterapia de alta taxa 
de dose no Serviço de Radioterapia do Hospital de Santa Maria. 
 
O método envolve simulação Monte Carlo e testes experimentais de 
reprodutibilidade, linearidade, dose acumulada, temperatura, anisotropia e 
optimização da calibração dos MOSFET. As experiências foram realizadas num 
fantoma de água validado por dosimetria ionométrica. Os testes in vivo foram 
também importantes para a validação final do sistema.  
 
A simulação Monte Carlo da fonte clínica de 192Ir no fantoma, permitiu a 
determinação de doses de referência com incertezas inferiores a ± 2%. 
 
Os resultados dos MOSFET mostram um erro de reprodutibilidade de ± 3% e 
um erro de linearidade de ± 2% no intervalo de distâncias fonte-dosímetro 
clinicamente relevantes. As dependências com dose acumulada e temperatura 
foram inferiores ao erro de reprodutibilidade. A anisotropia foi estimada em ± 
1%. O método de optimização da calibração com regressão linear indica que a 
distância mais adequada para calibração, no fantoma utilizado e no intervalo de 
distâncias clínicas, é cerca de 4 cm. 
 
Para a medição de dose in vivo no recto em braquiterapia da próstata, o 
método desenvolvido permite obter incertezas totais de ± 11%. Num teste 
realizado num caso real obteve-se uma diferença de 2% entre a medição no 
MOSFET e a estimativa de dose do sistema de planeamento.  
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ABSTRACT 
 
In vivo dosimetry in brachytherapy, when adequately implemented, brings 
important benefits such as corrective planning of dose fractions, closer follow-
up of possible affected organs at risk, more rigorous dose-effect information of 
organs at risk, failure detection and the evaluation of the treatment planning 
system doses. 
 
Recent studies show the use of small MOSFET dosimeters for in vivo dose 
measurements in brachytherapy with global uncertainty of ± 8%. Cumulative 
dose, energy and temperature dependence are controversial characteristics of 
the MOSFET.  
 
The global purpose of this study is to characterize and calibrate a MOSFET 
dosimetry system for in vivo dosimetry in high dose rate 192Ir brachytherapy at 
the Radiotherapy Department of Santa Maria Hospital.  
 
The method involves Monte Carlo simulation and experimental tests of 
reproducibility, linearity, cumulative dose, temperature, angular dependence 
and dose calibration optimization of the MOSFET. The experiments were made 
in a water phantom validated by ionometric dosimetry. In vivo tests were also 
important for final validation.  
 
Monte Carlo simulation of the 192Ir clinical source in the phantom allowed for 
determination of reference doses with uncertainties of less than ± 2%. 
 
MOSFET results show a reproducibility error of ± 3% at 100 mV and a linearity 
error of ± 2% in the clinical relevant source-dosimeter distances. Cumulative 
dose and temperature dependence were inferior to the reproducibility error. The 
MOSFET angular dependence was within ± 1%. The dose calibration 
optimization procedure with linear regression suggests that the best calibration 
source distance, in the phantom and for clinical distances, is about 4 cm. 
 
For rectum in vivo dose measurements in prostate brachytherapy the developed 
method allows for overall uncertainties of ± 11%. A real test showed a small 
difference of about 2% from the treatment planning system dose estimates. 
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INTRODUÇÃO 
 
A braquiterapia moderna de alta taxa de dose (HDR) baseia-se em determinar 
as posições e os tempos de irradiação da fonte radioactiva de acordo com uma 
prescrição clínica, cujo objectivo é administrar uma dada dose de radiação 
conformada a um volume tumoral e minimizar a dose nos restantes tecidos.  
 
Com este fim, são adquiridas imagens do doente por fluoroscopia, 
ultrassonografia, tomografia computorizada ou ressonância magnética, onde 
são delimitados os volumes e órgãos de interesse para os quais é feito o 
cálculo de dose e o planeamento utilizando um sistema computorizado de 
planeamento do tratamento. 
  
O tratamento propriamente dito é realizado com a colocação de aplicadores 
plásticos ou metálicos, em locais próximo ou no interior do alvo e que permitem 
posteriormente “guiar” a fonte. Um sistema mecânico envia a fonte, através dos 
aplicadores, até às posições planeadas e durante os tempos de irradiação 
também determinados através do sistema de planeamento. 
 
Este método, apesar de bastante mais eficiente do que outros métodos 
antecessores, possui algumas limitações, como as incertezas associadas aos 
algoritmos de cálculo de dose, que normalmente assumem um meio 
homogéneo (água), e as incertezas do posicionamento real da fonte e da sua 
actividade. 
 
O controlo de qualidade diário do sistema mecânico de controlo da fonte e da 
sua actividade é comum em braquiterapia moderna e permite manter 
incertezas dentro de tolerâncias estabelecidas por protocolos clinicamente 
aceites.  
 
Assim desta técnica terapêutica faz parte a simulação da dose fornecida pelo 
sistema de planeamento e o controlo de qualidade, sendo que a dose real 
administrada ao doente nunca é medida. Isto decorre da dificuldade das 
medições in vivo que implicam invasão dos tecidos e/ou atenuação da radiação 
devido à dimensão e composição física dos dosímetros.  
 
Contudo, com o desenvolvimento de dosímetros de dimensões muito reduzidas 
e de materiais pouco atenuantes como dosímetros MOSFET, é possível avaliar 
a dose in vivo de uma forma praticamente não invasiva em órgãos de risco 
importantes como a uretra ou o recto. 
 
Este tipo de dosimetria, quando correctamente implementado, tem importantes 
benefícios, tais como a possibilidade de planeamento correctivo de fracções de 
dose, alertar/indicar doses em órgãos de risco eventualmente excessivas, a 
avaliação dose-efeito mais precisa, a detecção de falhas, ou a comparação de 
doses reais com doses planeadas. 
 
Na linha desta filosofia recentemente, a Sociedade Americana de Braquiterapia 
[NAG00] fez a seguinte recomendação para a braquiterapia de baixa taxa de 
dose (LDR): “Idealmente, deve realizar-se dosimetria “on-line” a fim de permitir 
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o ajuste correctivo da posição das fontes radioactivas e obter a distribuição de 
dose desejada”.  
 
Estudos recentes [CYG04, GUR09, FAR08, SAD06, TRE05, VAS05], de 
validação de sistemas de dosimetria in vivo em braquiterapia HDR e LDR, 
demonstram o uso adequado de dosímetros MOSFET com incertezas globais 
até 8%.  
 
A dependência com dose acumulada [BES08, LAV06, SOU94, THO84], com a 
energia [BES08, FAR08, LAV06, THO96] e com a temperatura [BES08, 
GUR09, SOU94] são características controversas destes dosímetros. 
 
O objectivo deste trabalho é caracterizar, calibrar e validar um sistema de 
dosimetria com MOSFET (TN-502RD-H [BES08]) para dosimetria in vivo em 
braquiterapia HDR no Serviço de Radioterapia do Hospital de Santa Maria. 
 
Dado que a dependência em energia dos MOSFET é controversa e o problema 
da sua linearidade pouco explorado, um aspecto fundamental deste trabalho foi 
a determinação das melhores condições de calibração de um MOSFET para o 
intervalo de distâncias à fonte clinicamente relevante em braquiterapia.  
 
Outros aspectos igualmente importantes, como a determinação da incerteza 
global associada a uma medição de dose in vivo, ou a aplicabilidade do método 
desenvolvido num contexto geral para que possa ser aplicado a outros tipos de 
dosímetros semelhantes (ex. microMOSFET, MOSFET Linear Array [BES08], 
DosFib [REG10]), fazem também parte dos objectivos deste trabalho, 
 
O método utilizado engloba simulação Monte Carlo e testes experimentais de 
reprodutibilidade, linearidade, anisotropia, temperatura e calibração dos 
MOSFET em fantoma de água validados por dosimetria ionométrica.  
 
Um teste in vivo de medição de dose no recto, num caso real de braquiterapia 
da próstata, foi importante para a validação final do sistema de dosimetria e do 
método desenvolvido neste trabalho. 
 
O texto que se segue apresenta um Enquadramento Teórico com vários temas 
relevantes, e os métodos, resultados e discussão para as três partes em que o 
trabalho está dividido: Simulação Monte Carlo, Dosimetria Ionométrica e 
Dosimetria com MOSFET. No final é apresentada uma Conclusão geral de todo 
o estudo. 
 
 
1 – ENQUADRAMENTO TEÓRICO 
 
O texto que se segue apresenta uma breve descrição de conceitos relevantes 
ao trabalho desenvolvido neste estudo. As referências bibliográficas 
apresentadas contêm uma descrição detalhada dos temas abordados. 
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1.1 - O radionuclídeo 192Ir 
 
Desde o início dos anos sessenta, o 192Ir revelou-se um bom substituto para o 
226Ra em braquiterapia. O período de semi-desintegração do 192Ir de 73,81 dia 
permite que seja facilmente utilizado em implantes temporários de 
braquiterapia, através de correcções ao decaimento que são próximas de 1 % 
por dia. Este período curto facilita também o armazenamento pós-utilização. A 
sua elevada actividade específica (340,98 GBq mg-1) possibilita a construção 
de fontes clínicas com actividades que podem atingir centenas de GBq, 
permitindo a realização de tratamentos de curta duração. 
 
Hoje em dia, o 192Ir é o radionuclídeo preferido em praticamente todos os tipos 
de aplicações temporárias de braquiterapia.  
 
O 192Ir decai principalmente por emissão β- (95 %) para os estados excitados 
da 192Pt (figura 1). A desexitação da 192Pt ocorre por decaimento gama com 
probabilidade de 94 %. Os fotões gama mais frequentes têm energias de 317, 
468, 309 e 296 keV. Os restantes 6 % de desexitação da 192Pt ocorrem por 
conversão interna.  
 
 
 
Figura 1 – Representação do esquema de decaimento por β- do 192Ir [BAL07]. 
 
Em média são emitidos cerca de 2,2 fotões gama em consequência do 
decaimento β- e a sua energia média é cerca de 361 keV [BAL07]. A tabela 1 
resume as principais emissões gama do 192Ir. 
 
Pela figura 1, verifica-se que existem também emissões de electrões (β-) com 
uma energia máxima de 675 keV e média de cerca de 181 keV (95 % de 
probabilidade de emissão). É importante salientar que adicionalmente ocorrem 
emissões de electrões de conversão (resultantes dos 6 % de conversão 
interna) cujas energias podem atingir 1,377 MeV [BAL07]. Como resultado da 
perda de energia destes electrões são produzidos raios X característicos e 
radiação de travagem (bremsstrahlung) [GLA79]. 
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Os restantes 5 % do processo de decaimento do 192Ir ocorrem por captura 
electrónica, principalmente para um estado excitado do 192Os. A desexitação do 
192Os ocorre por decaimento gama e conversão interna. A energia média dos 
fotões gama é de aproximadamente 252 keV. 
 
E (keV) I (%) 
295,96 28,72 
308,46 29,68 
316,51 82,71 
468,07 47,81 
588,58 4,52 
604,41 8,20 
612,46 5,34 
 
Tabela 1 – Energia (E) e probabilidade de emissão por desintegração (I) dos principais fotões 
gama do decaimento β− do 192Ir. 
 
Pelos dois processos de decaimento do 192Ir, considerando as emissões de 
fotões nucleares e não nucleares, são emitidos em média 2,3 fotões com 
energia média de 355 keV  [BAL07, GLA79]. 
 
1.2-  Coeficientes de interacção e dosimetria 
 
1.2.1- Coeficientes de atenuação e secção eficaz 
 
O percurso de um fotão na matéria é governado estatisticamente pela 
probabilidade, por unidade de distância, que o fotão sofra um processo de 
interacção (ex. efeito fotoeléctrico, efeito Compton, etc.). Esta probabilidade é 
caracterizada pelo coeficiente de atenuação linear (µ) ou secção eficaz 
macroscópica, e possui unidades de cm-1.  
 
O coeficiente de atenuação linear, para uma dada energia e material, inclui as 
contribuições individuais dos vários processos físicos de interacção dos fotões 
com a matéria, ou seja,  
 
          (1) 
 
, onde os termos na equação são respectivamente os coeficientes de 
atenuação para efeito fotoeléctrico, dispersão Compton, dispersão Rayleigh e 
produção de pares [TUR07]. 
 
É de salientar que a secção eficaz microscópica (σ), em cm2, é a razão entre o 
coeficiente de atenuação e a densidade atómica [BAL07]. 
 
1.2.2- Transferência e absorção de energia 
 
Em dosimetria o objectivo é determinar a energia absorvida no meio (secção 
1.2.3) exposto à radiação. Esta energia está relacionada com os coeficientes 
atrás definidos. 
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Considerando apenas o efeito fotoeléctrico e a dispersão Compton, para uma 
dada energia da radiação e para um dado material, o coeficiente total de 
transferência de energia (µtr) para o meio é dado por,  
 
	
  	
  	
 (2) 
 
Este coeficiente representa a fracção de energia da radiação incidente que é 
transferida ao meio. 
 
No caso do efeito fotoeléctrico, como após uma interacção ocorre emissão de 
radiação de fluorescência com uma dada energia média Ef, o coeficiente de 
transferência de energia será dado por,  
 
	
   1    (3) 
 
, onde E é a energia do fotão incidente, que é transferida ao fotoelectrão 
(desprezando a energia de ligação do electrão). Considerando que o 
fotoelectrão pode causar a emissão de fotões ao passar muito próximo de um 
núcleo (bremsstrahlung), este coeficiente não descreve totalmente a absorção 
de energia.  
 
No caso do efeito Compton, o coeficiente de transferência é dado por,  
 
	
     (4) 
 
, o factor Ee/E representa a fracção média da energia do fotão incidente que é 
convertida na energia cinética inicial dos electrões de Compton (Ee). Tal como o 
coeficiente anterior, µCtr não tem em consideração a ocorrência de 
bremsstrahlung pelos electrões de Compton. 
 
Se g representa a fracção média da energia cinética inicial de electrões que é 
emitida por bremsstrahlung, define-se o coeficiente de absorção de energia 
como, 
  	
1   (5) 
 
Geralmente g é maior em materiais de elevado número atómico e em fotões de 
elevada energia. Em água este factor é pouco importante para energias abaixo 
de 10 MeV [TUR07]. 
 
O seguinte gráfico mostra os vários coeficientes em função da energia da 
radiação incidente em água. Verifica-se que nas energias baixas (< 15 keV) o 
efeito fotoeléctrico (µf) é predominante, mas decresce rapidamente com o 
aumento da energia. Para energias entre cerca de 100 keV e alguns MeV a 
dispersão Compton é responsável pela maioria da atenuação em água.  Este 
efeito é dominante na energia média do 192Ir (≈ 355 keV). 
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Figura 2 – Coeficientes de atenuação linear e de absorção de energia para fotões em água em 
função da energia [TUR07].  
 
1.2.3 - Dose absorvida 
 
A principal grandeza física utilizada em dosimetria é a dose absorvida. É 
definida como a energia absorvida num meio por unidade de massa a partir de 
qualquer tipo de radiação ionizante. 
 
Mais precisamente, se dε é a energia média depositada num volume dV de 
massa dm = ρ dV, a dose absorvida (D) é definida como, 
 
      (6) 
 
A unidade SI para esta grandeza é o gray (Gy): 1 Gy = 1 J kg-1. 
 
No caso de fotões com energia E, a dose absorvida na posição de um dado 
elemento de volume dV do meio, desde que se verifique a condição de 
equilíbrio electrónico (secção 1.2.6), é dada por,  
 
  Φ    (7) 
 
, onde Φ é o número de fotões incidentes por unidade de área ou fluência. 
 
Para fotões com uma dada distribuição de energia, a dose absorvida é dada 
por,  
   Φ!    " (8) 
 
ΦΕ é a fluência de fotões com energia E, e o produto ΦΕ E é designado por 
fluência energética [BAL07]. 
 
1.2.4 - Kerma 
 
A grandeza kerma (K) (kinetic energy released per unit mass) refere-se à 
energia cinética inicial dos electrões libertados no meio pela radiação incidente, 
por unidade de massa. De forma análoga às equações (7) e (8) o kerma é dado 
por, 
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#   Φ!  $%  " (9) 
 
O kerma pode ser dividido em dois termos, o kerma colisional e o kerma 
radiativo. O kerma colisional refere-se à porção da energia cinética inicial dos 
electrões que é transferida ao meio através de colisões inelásticas com 
electrões atómicos. O kerma radiativo refere-se à porção da energia cinética 
dos electrões que é perdida por bremsstralung [ATT07]. 
 
1.2.5 – Poder de paragem, LET e alcance de electões 
 
Se considerarmos partículas carregadas como electrões a percorrer uma 
distância dl num dado material e se dE é a energia perdida pela partícula ao 
longo dessa distância, o poder de paragem S (J m-1) é definido como,  
 
&  '   (10) 
 
Ao separar as três componentes de perda de energia das partículas 
carregadas num meio, nomeadamente colisões inelásticas, colisões elásticas e 
bremsstrahlung, o poder de paragem pode ser dividido, respectivamente, em 
poder de paragem electrónico, nuclear e radiativo [BAL07]. 
 
O poder de paragem mássico é definido como a razão de S pela densidade do 
meio. 
 
A transferência linear de energia (LET) de uma partícula carregada num 
material é definida por, 
 
()  *'   (11) 
 
, onde dE∆ é a energia perdida pela partícula na distância dl de material, devido 
a colisões electrónicas com perda de energia não superior a ∆. 
 
O inverso do poder de paragem é a distância percorrida pela partícula no 
material por unidade de perda de energia. O alcance de uma partícula de 
enegia cinética T num dado material é dado por,  
 
+)    ' 
,-.
/ "  (12) 
 
A seguinte expressão empírica permite determinar o alcance de electrões em 
materiais de baixo número atómico e para energias cinéticas entre 0,01 e 2,5 
MeV [TUR07], 
 
+)  0,412 )-,45,/,/678 9: .   (13) 
 
, com T em MeV e R em g cm-2. 
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Por exemplo, através desta expressão determina-se que electrões de 355 keV 
possuem um alcance em água de cerca de  1 mm. 
 
1.2.6 – Equilíbrio electrónico 
 
O objectivo da dosimetria é muitas vezes determinar a dose absorvida em 
tecido exposto à radiação. O princípio de Bragg-Gray permite relacionar 
medidas de ionização num meio (a) (cavidade) com a dose absorvida no 
material (b) que envolve um dosímetro. Para obter a dose no tecido é 
necessário que o material b seja equivalente ao tecido ou, caso contrário, é 
necessário conhecer a razão entre a dose no material e no tecido por outro 
método (ex. calibração). 
 
 
 
Figura 3 – Cavidade (a) no interior de um material (b) para ilustração do princípio de Bragg-
Gray [TUR07]. 
 
Considerando a figura 3, fotões incidentes perdem energia no meio a 
produzindo electrões secundários (e). A dose absorvida no meio a é a razão 
entre a energia depositada pelos electrões e a massa do meio. Esta energia é 
proporcional à quantidade de ionização no meio a quando existe equilíbrio 
electrónico entre o meio a e o meio b. Deste modo, quando um electrão 
produzido no meio a (e1) atinge o meio b antes de perder toda a sua energia, é 
compensado por outro electrão produzido no meio b (e2) e que pára no meio a. 
O equilíbrio electrónico requer que a espessura do meio b seja pelo menos tão 
elevada como o alcance máximo dos electrões, contudo não deve ser muito 
elevada para não produzir atenuação considerável da radiação incidente de 
fotões. 
 
O princípio de Bragg-Gray afirma que se o meio a e b possuem a mesma 
composição atómica e a espessura do meio b cumpre a condição atrás 
referida, a dose no meio a (Da) é proporcional à ionização aí produzida, e as 
doses nos dois meios são iguais. Por exemplo, se W for a energia necessária 
para produzir um par de iões e Na o número de pares de iões produzidos no 
meio a, tem-se que a dose no meio b é dada por, 
 
;  <  => ?>  (14) 
 
, onde ma é a massa do meio a [ATT04, TUR07]. 
 
Se os meios forem diferentes e se for conhecido o poder de paragem mássico 
de cada meio (Sa e Sb), a dose absorvida no meio b é dada por,  
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;  @> ABA>  (15) 
 
É importante salientar que a condição de equilíbrio electrónico depende da 
energia da radiação incidente. Isto decorre da diferença radiológica entre os 
meios a e b depender da energia da radiação (ex. coeficientes de atenuação 
dependem da energia).  
 
Outro aspecto que provoca dependência em energia da medição de um 
dosímetro é o LET dos electrões libertados pela radiação incidente. Por 
exemplo, no caso de electrões com elevado LET (baixa energia) ocorre maior 
quantidade de recombinação iónica devido à maior quantidade de perda de 
energia por unidade de distância (menor alcance). A recombinação impede que 
os iões sejam detectados. Normalmente em câmaras de ionização esta 
dependência surge apenas para energias da radiação incidente inferiores a 10 
keV [ATT07]. 
 
1.2.7 – Lei do inverso do quadrado da distância 
 
Dada uma fonte pontual e isotrópica colocada num meio de atenuação 
desprezável, a dose depositada numa amostra colocada a uma dada distância 
da fonte varia com o inverso do quadrado dessa distância. Isto é uma 
consequência directa da fluência da radiação, através de uma superfície 
esférica de raio r centrada na fonte, ser independente de r no caso de radiação 
emitida isotrópicamente de uma fonte pontual [MAY07]. 
 
Como a dose é proporcional à fluência da radiação também varia com o 
inverso do quadrado de r, no caso de uma fonte isotrópica. Se considerarmos 
duas distâncias a uma fonte pontual e isotrópica, r1 e r2, a razão entre as doses 
a estas distâncias, num meio sem atenuação, é dada por, 
 
@ 
C
@ 
D  

D
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4
  (16) 
 
 
1.2.8 – Constante de kerma no ar 
 
Considere-se uma fonte pontual radioactiva no vazio de um dado radionuclídeo 
com actividade A. Se Kδ´ é a taxa de kerma no ar devido a uma fluência de 
fotões com energia superior a δ à distância r da fonte, a constante de kerma no 
ar é definida por,  
 
ΓF  

DGH´
J   (17) 
 
, com unidades de Gy s-1 Bq-1 m2. Os fotões aqui considerados são raios gama, 
raios X característicos e bremsstrahlung. A constante de kerma no ar é 
específica para cada radionuclídeo [BAL07]. 
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1.2.9 – Intensidade de kerma no ar 
 
A intensidade de kerma no ar (SK) é definida como o produto da taxa de kerma 
em ar no vazio (Kr´), a uma distância r ao longo do eixo central transversal de 
uma fonte real (eixo X, figura 12), pelo quadrado da distância, ou seja, 
 
&G  #
´ K4  (18) 
 
As unidades recomendadas para esta grandeza, µGy m2 h-1, são denotadas 
com o símbolo U [BAL07], 
 
1 U  1 µGy m2 h-1 1 cGy cm2 h-1  (19) 
 
  
1.3 - Simulação Monte Carlo com PENELOPE 
 
O programa PENELOPE [SAL03] usa a técnica de simulação Monte Carlo para 
fazer o transporte de fotões e electrões em materiais arbitrários e num  
intervalo largo de energias, desde algumas centenas de eV até cerca de 1 
GeV. 
 
O algoritmo de simulação contém modelos de interacção das partículas com a 
matéria que são baseados em secções eficazes que determinam as funções 
densidade de probabilidade das variáveis aleatórias que caracterizam o trajecto 
de uma partícula: (1) percurso livre entre eventos de interacção sucessivos, (2) 
tipo de interacção, (3) perda de energia, (4) deflexão angular e (5) estado inicial 
de uma partícula secundária caso exista. 
 
As principais interacções das partículas simuladas no PENELOPE são: efeito 
fotoeléctrico, dispersão Compton, dispersão Rayleigh e produção de pares, 
para os fotões, e colisão inelástica, elástica e bremsstrahlung, para os 
electrões.  
 
As partículas secundárias são produzidas por interacções directas (colisões, 
bremsstrahlung, aniquilação de positrões, fotoeléctrico, Compton e produção 
de pares) e por radiação de fluorescência (raios X característicos e electrões 
Auger). A radiação de fluorescência simulada neste programa resulta da 
remoção de electrões das camadas K, L e M por efeito fotoeléctrico e Compton 
de fotões e por colisões com electrões/positrões [SAL03]. 
 
É possível gerar fontes extensas e policromáticas indicando as energias e 
respectivas probabilidades de emissão das partículas primárias. 
 
Um grupo de rotinas disponíveis no PENELOPE para o subprograma Pencyl 
permite usar geometrias com volumes cilíndricos e simplificar simulações. O 
pacote de geometria PENGEOM permite por outro lado criar praticamente todo 
o tipo de geometrias com elevado detalhe através de superfícies quadráticas. 
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1.4 – Câmaras de ionização 
 
1.4.1 – Câmara de ionização de placas paralelas 
 
A figura seguinte ilustra um feixe de radiação a entrar numa câmara que possui 
um volume de gás no seu interior. A radiação produz ionização no gás criando 
pares electrão - ião positivo.  
 
 
Figura 4 – Esquema ilustrativo de uma câmara de ionização de placas paralelas, com um feixe 
de partículas monoenergético incidente [TUR07]. 
 
Uma diferença de potencial V aplicada às placas paralelas da câmara (P1 e P2) 
permite criar um campo eléctrico entre as placas proporcional a V. Se o campo 
eléctrico for fraco apenas alguns pares de iões serão colectados pelas placas e 
uma pequena corrente I irá fluir no circuito. Ao aumentar V até um dado valor 
(V0) a corrente no circuito aumenta até se atingir uma corrente de saturação I0, 
significando que o campo eléctrico é capaz de colectar todos os pares de iões 
produzidos pela radiação incidente e seus electrões secundários. 
 
Um resultado importante em dosimetria é que a taxa de absorção de energia 
Ea´ no gás da câmara de ionização, em condições de equilíbrio electrónico, é 
dada por, 
 
<´  TU ?  (20) 
 
, onde W é a a energia necessária para produzir um par de iões e e é a carga 
do electrão [TUR07].  
 
1.4.2 – Câmara de ionização de cavidade 
 
As câmaras de ionização de cavidade (figura 5) são constituídas por um 
material sólido a envolver uma cavidade repleta de um gás, na qual é 
estabelecido um campo eléctrico para colectar os iões formados pela radiação 
incidente.  
 
Este tipo de câmaras possui várias vantagens em relação à câmara de placas 
paralelas: (1) podem ser construídas de forma muito compacta, mesmo para 
energia muito elevadas, pois o alcance dos electrões na parede sólida é 
pequeno, (2) permitem medir em campos de radiação multidireccionais 
enquanto que a câmara de placas paralelas apenas mede em feixes 
monodireccionais, (3) pela teoria de Bragg-Gray as câmaras de cavidade 
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permitem determinar a dose absorvida para qualquer material que constitua a 
parede [ATT07]. 
 
A seguinte figura ilustra duas formas muito comuns deste tipo de câmaras, uma 
esférica e outra cilíndrica (tracejado). 
 
 
Figura 5 – Esquema ilustrativo de uma câmara de ionização de cavidade. São apresentados 
dois tipos de comuns de câmaras de cavidade, esférica e cilíndrica (tracejado) [ATT07]. 
 
Alta tensão HV, tipicamente entre ± 200-500 V, é aplicada entre o eléctrodo e a 
parede da câmara. O colector está ligado ao electrómetro. O tipo de isolamento 
das câmaras apresentado, com dois isolantes e um eléctrodo de guarda, 
permite reduzir consideravelmente correntes de fuga [ATT07]. 
 
1.5 – Dosímetros MOSFET 
 
1.5.1- Condensador MOS 
 
O dispositivo apresentado na figura seguinte, condensador MOS (“Metal Oxide 
Semicondutor”), é constituído por uma porta (G) em metal, onde pode ser 
aplicada uma tensão de polarização, por uma camada de material isolante em 
óxido de silício (SiO2) e por um substrato de semicondutor de tipo n, onde os 
portadores de carga maioritários são electrões. 
 
Figura 6 –Condensador MOS. 
 
Quando tensão positiva é aplicada na porta (VG), electrões do meio n são 
atraídos para a interface entre o óxido e o substrato (são bloqueados pelo 
oxido que é isolante).  
 
Quando VG é negativa, electrões são repelidos da interface e forma-se uma 
zona de deplecção com cargas fixas positivas (iões dadores). Quanto mais 
negativa é a tensão, maior é a zona de deplecção, um processo semelhante à 
polarização inversa de uma junção p-n. Uma tensão negativa muito elevada 
também atrairá lacunas que entretanto foram criadas por geração térmica de 
pares de electrão-lacuna. 
 
G 
n 
SiO2 
metal 
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Quando a tensão negativa na porta for suficientemente grande para converter o 
material tipo n em material de tipo p junto à interface, a tensão na porta perde a 
capacidade de aumentar a zona de deplecção. Nesta situação diz-se que a 
interface foi invertida. 
 
A tensão VG para a qual a concentração de lacunas na interface iguala a 
concentração de electrões no substrato denomina-se tensão limiar VT. Quando 
VG ultrapassa negativamente VT a concentração de lacunas na interface 
aumenta em resposta a VG [COL84]. 
 
 
1.5.2 - MOSFET  
 
A figura 7 ilustra um esquema de um MOSFET (“Metal Oxide Semicondutor 
Field Effect Transistor”) de reforço do tipo p. É um dispositivo semelhante ao 
condendador MOS com dois terminais adicionais, a fonte (S) e o dreno (D), 
ligados a duas regiões com material semicondutor de tipo p. 
 
 
 
Figura 7 – Esquema de um MOSFET de reforço do tipo p, com tensão negativa aplicada na 
porta. Como VG > VT em módulo, observa-se um canal com passagem de corrente entre a fonte 
e o dreno [COL84]. 
 
Uma tensão negativa na porta produz a inversão da interface oxido-substracto 
da mesma forma que no condensador MOS. Contudo, a geometria deste 
dispositivo permite que a zona de inversão criada torne-se num canal que liga 
as regiões p da fonte e do dreno. Grandes quantidades de lacunas livres 
produzem uma corrente no circuito fonte-dreno. 
 
MOSFET de reforço é o tipo de MOSFET que não possui canal em modo 
passivo [COL84]. 
 
1.5.3 - MOSFET como dosímetro 
 
Um MOSFET de reforço de tipo p pode ser usado como dosímetro de energia 
depositada por radiação ionizante desde que o óxido seja optimizado para 
sensibilidade à radiação. Isto é conseguido se o MOSFET possuir uma camada 
de óxido mais espessa e com mais armadilhas que um MOSFET convencional 
[THO84]. 
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Quando radiação ionizante atinge o MOSFET, em modo passivo ou com 
tensão positiva aplicada na porta, o fenómeno importante para a medição de 
dose ocorre no óxido. Pares electrão-lacuna são gerados pela radiação no 
óxido de uma forma proporcional à dose de radiação. Os electrões livres, cuja 
mobilidade é cerca de 4 ordens de grandeza maior que a das lacunas, movem-
se em direcção à porta, por efeito do campo eléctrico existente no óxido. As 
lacunas movem-se estocásticamente em direcção à interface substrato-óxido 
onde são fixas em armadilhas de longa duração (podem permanecer anos 
nestes locais). Ou seja, ocorre uma acumulação de cargas positivas (Q) no 
óxido próximo da interface que é proporcional à dose de radiação.  
 
A acumulação de cargas positivas faz aumentar o módulo da tensão limiar do 
MOSFET (VT) pois, para ser criado um canal, a tensão de porta deverá ser 
maior para vencer o potencial criado pela nova carga acumulada. 
 
Em maior detalhe, a variação da tensão limiar (∆VT) é proporcional à dose de 
radiação sendo dada por,  
 
ΔW.   XY ZD[\ [ (21) 
 
, onde X2 é a distância entre o metal e a região de acumulação de carga e εox, 
εo são, respectivamente, a constante dieléctrica do óxido e a permissividade 
eléctrica no vazio [THO84]. 
 
A figura 8 mostra a densidade de carga ao longo dos componentes do 
MOSFET relevantes para dosimetria quando é aplicada tensão negativa na 
porta para efeito de medição de VT. As cargas acumuladas e no canal são 
positivas.  
 
 
Figura 8 – Distribuição de densidade de carga através da porta, óxido e substrato, mostrando a 
carga acumulada induzida por radiação [THO84]. 
 
Na figura, tox representa a espessura do óxido, que nestes dosímetros varia 
entre 100 e 500 nm. 
 
É importante salientar que durante a irradiação, algumas lacunas libertadas 
podem não atingir as armadilhas devido a recombinação com electrões 
provocada por um campo eléctrico fraco no óxido ou pelo tipo de radiação (ex. 
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elevado LET). A consequência deste fenómeno é uma diminuição da 
sensibilidade do dosímetro.  
 
O uso de tensão de polarização positiva na porta favorece a recolha dos 
electrões livres e a deslocação das lacunas para interface, diminuindo a 
recombinação e aumentando a sensibilidade e linearidade do dosímetro. O 
seguinte gráfico demonstra este efeito para várias tensões de polarização. 
 
 
 
Figura 9 – Variação de tensão limiar de um MOSFET em função da dose depositada por um 
feixe de electrões de 13 MeV, para diferentes tensões de polarização [SOU94]. 
 
Verifica-se que para as polarizações mais elevadas a resposta do dosímetro é 
linear [SOU94]. Hallil et al. demonstra também a linearidade dos MOSFET em 
doses até cerca de 200 Gy em 60Co [HAL06]. 
 
Outro aspecto importante é que, para uma dada tensão de polarização, o 
campo eléctrico efectivo no óxido diminui à medida que a carga acumulada 
aumenta no óxido. A consequência deste efeito é uma redução da 
sensibilidade do MOSFET com o aumento da carga acumulada ao longo da 
sua “vida”. Este efeito é também mais acentuado em radiação de elevado LET 
pois a probabilidade de ocorrência de recombinação electrões-lacunas é maior 
[LAV06, THO84]. 
 
A dependência em energia dos MOSFET para fotões é considerável a energias 
abaixo dos 300 keV [THO84]. Verifica-se um aumento da sensibilidade a baixas 
energias devido ao aumento da ocorrência de efeito fotoeléctrico no substrato 
(Si) em relação ao mesmo efeito no óxido. O equilíbrio electrónico deixa de 
existir pois mais electrões entram no óxido do que saem [THO96]. A seguinte 
tabela apresenta alguns valores típicos de sensibilidades dos MOSFET em 
função da energia média de várias fontes de radiação. 
 
Fonte Energia média(MeV) Sensibilidade (mV/cGy) 
30 kVp 0,015 4,37 
150kVp 0,070 8,54 
192
Ir 0,38 3,42 
60
Co 1,25 3,12 
 
Tabela 2 – Sensibilidade dos MOSFET em função da energia média de várias 
fontes de radiação [LAV06]. 
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A menor sensibilidade a 30 kVp do que a 150 kVp deve-se ao material que 
cobre o MOSFET (epoxy) comportar-se como um filtro adicional nas energias 
mais baixas [LAV07]. 
 
Vários autores referem a independência dos MOSFET em relação à taxa de 
dose [FAR08, SOU94, THO84]. Thomson et al. reporta que a resposta dos 
MOSFET varia apenas 10 % entre medições com electrões de 40 MeV a 1010 
Gy s-1 e medições com 60Co a 1 cGy s-1 [THO84]. Fagerstrom et al. obtiveram 
variações de 1,8 % em medições com 60Co entre cerca de 2 e 0,4 cGy s-1 
[FAR06]. 
 
A tensão limiar destes dosímetros é também influenciada pela temperatura. 
Variações de 1 ºC podem fazer variar VT entre 4 a 5 mV [SOU94]. Este 
resultado pode ser explicado pela ocorrência de libertação de carga acumulada 
no óxido termicamente induzida [GLA94]. 
 
A principal vantagem dos MOSFET em relação a outros tipos de dosímetros, 
além do seu tamanho muito reduzido, é a capacidade de poder ser utilizado 
simultaneamente para medir taxas de dose (como uma câmara de ionização) e 
dose integrada (como um dosímetro termoluminescente) [GLA94]. Este tipo de 
dosímetro, combina as propriedades de medição de dose total de um isolante 
com as vantagens de medição directa dos dispositivos electrónicos [THO84]. 
 
Finalmente é importante notar que a resposta dos MOSFET à radiação, pelas 
características atrás apresentadas, está longe de ser trivial. A sensibilidade dos 
MOSFET à radiação depende de muitos factores que envolvem o fabrico e as 
condições de utilização. Em particular a carga acumulada num MOSFET 
depende de diversos factores como a dose, o tipo de radiação, a temperatura, 
o campo eléctrico efectivo no óxido, os defeitos do material ou as impurezas no 
óxido. Como consequência destes factores Tanyi et al. [TAN07] referem que 
existem diferenças consideráveis entre diferentes dosímetros MOSFET (de um 
dado modelo) de diferentes lotes, pelo que factores de calibração devem ser 
individuais para cada dosímetro e re-determinados antes de cada utilização. 
 
1.5.4 - MOSFET dual 
 
Um dosímetro constituído por dois MOSFET, sujeitos à mesma irradiação, com 
duas polarizações diferentes (MOSFET dual) permite melhorar algumas das 
características do MOSFET individual atrás apresentadas. Neste dosímetro a 
medição proporcional à dose de radiação é a diferença entre as variações de 
tensão limiar de cada MOSFET individual (∆VT,1  - ∆VT,2) [SOU94]. 
 
A diminuição da sensibilidade do dosímetro com a dose acumulada é pouco 
significativa no MOSFET dual. Como a taxa a que ocorre este fenómeno é 
muito próxima nos dois MOSFET, a redução da sensibilidade do dosímetro é 
muito baixa [SOU94]. 
 
Esta questão não é consensual pois vários autores verificam que este 
fenómeno é ainda relevante no MOSFET dual sobretudo para energias mais 
baixas [LAV07, TRE05, BES08], podendo no 192Ir fazer decrescer o factor de 
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calibração em 6% durante toda a vida do MOSFET [LAV07]. Lavallee et al. 
[LAV07] inclusivamente recomenda a calibração do dosímetro antes de cada 
utilização ou a cada 2500 mV.  
 
Como os dois MOSFET estão à mesma temperatura, a dependência da 
temperatura não se reflete na medição de um MOSFET dual. O coeficiente de 
temperatura para este tipo de dosímetros, entre 0 e 80 ºC, é de cerca de  0,015 
mV/ºC [SOU94]. Contudo esta questão não é também consensual na literatura 
pois Gurpp et al. reporta variações de 11% com subida de temperatura de 20 
para 37 ºC neste tipo de dosímetros [GUR09]. Este resultado é especialmente 
importante porque envolve a temperatura do corpo humano. 
 
A seguinte figura apresenta o circuito típico utilizado neste tipo de dosímetros 
para medição da tensão limiar VT em cada MOSFET. Neste caso VT é definida 
como a tensão de porta que produz uma corrente de 100 µA no canal (Ids). 
 
 
 
Figura 10 – Circuito de medição das tensões limiar VT de cada MOSFET individual de um 
dosimetro MOSFET dual [SOU94]. 
 
Fontes de corrente de 100 µA são ligadas ao dreno (D) de cada MOSFET. Os 
valores de VT,1 e VT,2 são medidos antes e depois da irradiação para se obter, 
∆VT,1  - ∆VT,2. Tipicamente MOSFET novos têm valores de VT entre -4,5 e -5 V. 
Durante a irradiação os dois MOSFET são polarizados com tensões na porta 
de valores de +1 e +15 V [TAN07] respectivamente. 
 
2 - SIMULAÇÃO MONTE CARLO 
 
2.1 - Métodos e materiais 
 
Para avaliar e calibrar um sistema de dosimetria, seja por câmara de ionização, 
por MOSFET ou outro tipo, é necessário obter valores de dose absorvida de 
referência em posições que posteriormente sejam mensuráveis 
experimentalmente num dado meio. 
 
As incertezas conseguidas na calibração e a consequente validação do sistema 
de dosimetria estão directamente dependentes destes valores de dose de 
referência, pelo que a sua determinação com o maior rigor possível é muito 
importante. 
 
O meio de referência (fantoma) é normalmente um meio homogéneo com uma 
geometria simples, que permite uma modelação e simulação 
de confiança o que se reflete na determinação das doses de referência com 
bom rigor. 
 
É também importante que o meio de referência seja 
vista radiológico na gama de energias abrangidas pela fonte de radiação 
utilizada (192Ir), com o meio real onde os 
utilizados (ex. corpo humano). A obtenção de equilíbrio electrónico, essencial 
nas medidas em dosimetria, pode ser afectada
do dosímetro e o meio onde se deseja medir a dose, pelo que devemos 
garantir que as condições em que as medidas são feitas garantem essa 
condição. 
 
O fantoma desenvolvido neste trabalho é constituído por materiais muito 
utilizados em dosimetria com 
composto por um recipiente paralele
um suporte para a fonte e dosímetro
11). O projecto do fantoma, com as suas dimensões, encontra
 
 
Figura 11 – Fantoma desenvolvido para o estudo dosimétrico (esquerda). À direita apresenta
se um esquema da estrutura
encontra dentro de água. Permite o estudo a várias distâncias fonte
 
Para obter as doses de referência em várias posições no interior do fantoma, 
utilizou-se simulação Monte Carlo (MC) por ser um método com elevada 
precisão no transporte de radiação em meios materiais
NAT95, WIL95]. Como este método é muito flexível,
praticamente todo o tipo de geometrias, materiais e fontes de radiação, é 
também complexo favorecendo a ocorrência de erros que podem alterar 
consideravelmente os resultados. Por esta razão 
resultados de uma simulação MC 
simulação equivalente previamente publicada 
 
O programa de simulação MC utilizado foi o PENELOPE [SAL03] por ser um 
programa optimizado para simulação de transporte de radiação de energias 
baixas e intermédias. É também um programa 
dosimetria [BAL09, BEN09, GON10, GRA10].
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é conveniente que os 
sejam validados com resultados de 
[NAT95]. 
muito utilizado e validado em 
 
 (figura 
 
 
-
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2.1.1 - Simulação em água 
 
Numa primeira fase, foram realizadas simulações da fonte clínica de 192Ir 
(Nucletron microSelectron “new design”, model No. 105.002) no centro de um 
cilindro de água, com o objectivo de comparar os resultados da simulação com 
os resultados de uma simulação realizada com mesma fonte em água [DAS98]. 
Em geral este último trabalho é tomado como sendo um trabalho de referência 
para este tipo de fonte [RIV04]. 
 
A geometria e a composição da fonte modelada na simulação estão 
apresentadas na seguinte figura. 
 
 
Figura 12 – Esquema da fonte 192Ir microSelectron “new design” (Nucletron, model No. 
105.002) [DAS98]. Todas distâncias estão em milímetros. 
 
Os componentes de aço são do tipo AISI 316L e têm a composição (2% Mn, 
1% Si, 17% Cr, 12% Ni e 68% Fe, em peso). O aço da cápsula da fonte tem 
uma densidade de 8,02 g.cm-3 e o cabo de aço uma densidade de 4,81 g.cm-3 
[DAS98]. O cilindro de água que envolve a fonte possui uma altura de 30 cm e 
um raio de 15 cm. 
 
Para a simulação todos os volumes foram aproximados por cilindros (figura 13). 
Este procedimento, utilizado por outros autores [ANG00, BOR99], apenas não 
modela as extremidades arredondadas da fonte, e possui a vantagem de tornar 
a simulação mais rápida. Às distâncias clínicas utilizadas neste trabalho (> 1 
cm) esta aproximação é boa, como se verifica nos resultados (secção 2.2.1). 
Este arranjo geométrico permite utilizar rotinas disponíveis no PENELOPE 
apenas para cilindros (Pencyl), que registam a energia depositada em anéis 
concêntricos com diferentes raios e consequentemente melhoram 
estatisticamente os resultados. 
 
O espectro de fotões primários incluído na simulação é o espectro de Glasgow 
& Dillman [GLA79], adoptado também na simulação de Daskalov et al. 
[DAS98]. É composto pelos fotões com origem nuclear e não nuclear do 
decaimento β - (95 %) e captura electrónica (5 %) do 192Ir. Os fotões com 
origem não nuclear incluídos, são raios X característicos e radiação de 
bremsstrahlung consequentes de electrões de conversão interna. 
 
   Aço AISI 316L 
Núcleo de Ir-192 
z 
Cabo de aço 
 
Figura 13 – Geometria da fonte de 
figura representa o plano longitudinal central da fonte. Cada cor corresponde a um material 
diferente (cor de laranja - água, azul
de irídio). 
 
 
Os voxel seleccionados para medição de dose situaram
central da fonte (figura 12, eixo 
de 0,5 mm. Designa-se 
medida. Utilizou-se uma dimensão de 0,5 mm para o voxel em 
simetria cilíndrica nota-se que no plano 
todos os pontos com o mesmo 
forma de um anel com raio interno e externo 
mm e r + 0,5 mm (rotinas de registo em cilindros).
 
Ao longo deste trabalho as doses são medidas ao longo do eixo transversal 
central da fonte (θ = 90º), as
à fonte sobre este eixo, a não ser que seja referida uma alteração.
 
De forma a acelerar o cálculo
BOR99, DAS98, RIV04
absorvida é assim aproximada pelo kerma colisional, não sendo contabilizadas 
as perdas radiativas por bremsstrahlung.
 
Este procedimento pode ser justificado pela pequena quantidade de fotões de 
bremsstrahlung que é radiada por electrões secundários
fonte de 192Ir em água, e pelo facto destes electrões secundários terem 
percursos muito pequenos [NAT95, VAL95] 
 
O gráfico da figura 14 mostra as secções eficazes dos diferentes tipos de 
interacções de electrões em água obtidas pelo 
observar-se que a contribuição de bremsstrahlung é cerca de 5 ordens de 
grandeza abaixo das interacções mais prováveis (colisão elástica e inelástica) 
em água para a energia média do 
 
A vantagem de não efectuar o 
simulação MC que, por sua vez, permite aumentar o número de partículas 
primárias a serem simuladas. Neste caso, uma simulação apenas com fotões 
em água demora cerca de 4 horas para
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192Ir simulada neste estudo com o programa PENELOPE. A 
 - cabo de aço, verde - cápsula de aço, vermelho 
-se no eixo transversal 
X, θ = 90º) desde 0,1 até 80,0 mm em intervalos 
por r a distância entre o centro da fonte e o ponto de 
XZ (figura 12) a dose é constante em 
r, pelo que, neste plano, o voxel utilizado tem a 
dados respectivamente por 
 
sim r passa a ser sempre tratado como a distância 
, em várias publicações de referência [ANG00, 
] apenas se simula o transporte de fotões. 
 
, para as energias da 
 
programa PENELOPE. Pode 
192Ir (≈ 360 keV). 
transporte de electrões é a maior rapidez da 
 109 partículas primárias. 
 
- núcleo 
Y. Devido à 
r - 0,5 
 
A dose 
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Figura 14 – Secção eficaz (σ) em água, dos vários tipos de interacção de electrões com a 
matéria, em função da energia. 
 
Nas simulações, são seguidos apenas fotões, com uma energia de corte de 1 
keV. Os electrões não são seguidos devido à elevada energia de corte (2 MeV) 
escolhida.  
 
2.1.2 - Validação e constante de kerma 
 
Para comparar os resultados da simulação MC (Ds (r)) com os resultados da 
simulação de referência (DSR (r)), em vez de normalizar a ponto qualquer, foi 
realizado um ajuste por regressão linear, com ordenada na origem nula, de Ds 
(DSR). O declive da recta obtido foi utilizado para factor de normalização.  
 
Os valores MC normalizados deste modo (Dk) estão em unidades convenientes 
em braquiterapia (cGy h-1 U-1) por estarem normalizados à intensidade de 
kerma da fonte (unidades U).  
 
Foi avaliada a diferença entre os valores Dk e os respectivos DSR (secção 
2.2.1). Uma boa aproximação era ter os valores Dk incluídos nas barras de erro 
de DSR ou, pelo menos, ter as barras de erro sobrepostas. 
 
Uma grandeza importante associada a uma dada fonte radioactiva é a 
constante de intensidade de kerma em ar por unidade de actividade, Γ (U Bq-1). 
Sabendo que em cada desintegração do 192Ir são emitidos em média 2,38 
fotões (Nγ) (espectro [GLA79]), através do declive (m) do ajuste anterior e de 
um factor de conversão de unidades (α) obtêm-se o valor de Γ, pela seguinte 
expressão, 
 
Γ  ] _^ `   U Bq-1          (22) 
 
onde  α = 5.77 x 10-11 eV-1 g cGy h-1 s. 
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2.1.3 - Simulação completa e doses de referência
 
Os valores de dose de referência (
avaliação e calibração
simulação com a geometria e materiais do fantoma e não apenas em água. 
 
Para manter o uso de cilindros e suas vantagens, as estruturas do fantoma real 
foram aproximadas por cilindros com diferentes raios e alt
figura apresenta a geometria total simulada.
 
Figura 15 – Geometria e diferentes materiais utilizados na simulação completa do fantoma. A 
figura representa o plano longitudinal central da fonte. As cores correspondem aos seguintes 
materiais: cor de laranja - água, azul 
na origem dos eixos apresentados.
 
O modelo é composto por duas placas paralelas e horizontais de PMMA 
separadas de 10 cm, e por um cilindro de PMMA com paredes e bas
cm de espessura. O interior do cilindro é composto por água e a parte mais 
inferior simula o solo em betão. A fonte está colocada no centro do fantoma 
entre as duas placas horizontais de PMMA. Um cilindro de ar circunda o 
fantoma. Em anexo encontr
parâmetros  para o programa PENELOPE
 
Os pontos para medição de dose foram os mesmos da simulação anterior. 
Para converter os resultados desta simulação (
convenientes (Dk) utilizou
 
, com um significado físico claro. 
divisão de Ds pelo declive (
 
2.1.4 – Energia média em função da distância
 
É importante conhecer como varia o espectro de energia da fonte de 
função da distância à fonte, principalmente no intervalo de distâncias 
clinicamente relevante. Os 
energia da radiação (secç
energia média deste espectro.
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Dk (r)), para utilizar posteriormente na 
 dos dosímetros, foram obtidos através de uma 
uras. A seguinte 
 
 
 
- PMMA, amarelo - betão, roxo - ar. A fonte encontra
 
a-se o ficheiro de entrada (.in) 
 
Ds) em resultados com unidades 
-se a seguinte expressão, 
- -           (23) 
 
Nota-se que a fórmula (23) é equivalente à 
m) referido anteriormente. 
 
dosímetros normalmente possuem dependência da 
ões 1.2.3, 1.5.6) pelo que é de interesse conhecer 
 
 
-se 
e de 1,2 
com diversos 
192Ir em 
a 
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Com objectivo acabado de referir, foi realizada uma simulação MC da fonte de 
192Ir, apenas em água, com pequenos volumes esféricos (1 mm de raio), 
situados a várias distâncias r do centro da fonte (0,2, 1, 2, 4, 6 e 15 cm), para 
medição da distribuição da fluência energética.  
 
Para poder utilizar a rotinas disponíveis no PENELOPE para medição de 
fluência energética (detectores de impacto), foi utilizado o subprograma 
Penmain e o pacote de desenvolvimento de geometrias PENGEO. A geometria 
e materiais da fonte foram iguais aos utilizados nas simulações anteriores. Para 
simplificar a simulação, as partículas primárias têm origem no centro da fonte. 
Os ficheiros de entrada (.in) e de definição da geometria (.geo) encontram-se 
em anexo. 
 
2.2 - Resultados e discussão 
 
2.2.1 – Simulações em água e no fantoma 
 
Em primeiro lugar, os resultados da simulação MC em água foram validados 
pela simulação de referência [DAS98]. As diferenças entre as doses de ambas 
as simulações, para as várias distâncias (r) da fonte, são muito próximas ou 
inferiores às incertezas. As diferenças variam entre 0,3 % e 2,3 %. A tabela 
seguinte apresenta os resultados. 
 
r (cm) 
Simulação de referência Simulação em àgua Diferença (%)     
(DSR - Dk) DSR (cGy/h/U) erro (%) DS (eV/g) Dk (cGy/h/U) erro (%) 
0.1 66.36 0.5 48494.03 65.96 0.5 0.6 
0.2 36.36 0.5 26625.87 36.21 0.5 0.4 
0.3 15.52 0.5 11443.70 15.56 0.6 -0.3 
0.4 8.434 0.5 6220.64 8.46 0.7 -0.3 
0.5 4.299 0.5 3179.26 4.32 0.8 -0.6 
0.8 1.95 0.5 1438.89 1.96 1.0 -0.4 
1.0 1.108 0.5 820.35 1.12 1.1 -0.7 
1.5 0.497 1.2 370.07 0.50 1.3 -1.3 
2.0 0.282 1.2 206.07 0.28 1.5 0.6 
2.5 0.18 1.2 134.09 0.18 1.7 -1.3 
3.0 0.125 1.2 92.21 0.13 1.8 -0.3 
5.0 0.0446 1.2 32.34 0.04 2.2 1.4 
7.0 0.022 1.2 16.55 0.02 2.6 -2.3 
  
Tabela 3 – Resultados da simulação de referência [DAS98] e da simulação em àgua realizada 
neste trabalho. São apresentadas as doses obtidas para cada distância à fonte (r), as 
incertezas e as diferenças entre as duas simulações. 
 
O valor obtido para o declive da recta de ajuste por regressão linear Ds (DSR) foi 
m = 735,23 eV g-1 γ-1 cGy-1 h U ± 0,23%. Um valor de χ2/DoF = 0,6, mostra uma 
boa relação linear dentro das barras de erro (secção 3.1.4). 
 
Pela equação (22), a estimativa para a constante de intensidade de Kerma em 
ar é, 
Γ  0,1009   U MBq-1 e  0.23%  (24) 
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Este valor está próximo do valor publicado por Borg & Rogers [BOR99] para 
esta fonte (0,0973 U MBq-1). As diferenças entre estes valores podem ser 
explicadas por diferenças entre a simulação de referência [DAS98] e a 
simulação de Borg & Rogers [BOR99] como o espectro utilizado. 
 
Os resultados da simulação MC com a geometria do fantoma completa são 
apresentados na tabela 4 e representados graficamente em função de r na 
figura 16. 
 
r (cm) DS (eV/g) Dk (cGy/h/U) erro (%) Diferença (%) 
0.1 48523.95 66.00 0.5 -0.1 
0.2 26724.15 36.35 0.5 -0.4 
0.3 11440.96 15.56 0.6 0.0 
0.4 6252.66 8.50 0.7 -0.5 
0.5 3177.02 4.32 0.8 0.1 
0.8 1451.55 1.97 1.0 -0.9 
1.0 821.77 1.12 1.1 -0.2 
1.5 369.23 0.50 1.3 0.2 
2.0 208.22 0.28 1.5 -1.0 
2.5 133.83 0.18 1.7 0.2 
3.0 92.23 0.13 1.8 0.0 
5.0 32.80 0.04 2.2 -1.4 
7.0 16.30 0.02 2.6 1.5 
 
Tabela 4 – Resultados da simulação com a geometria completa. São apresentadas as doses 
obtidas para cada distância à fonte (r), as incertezas e as diferenças entre esta simulação e a 
simulação em àgua. 
 
Os valores de dose da simulação completa, que serão utilizados para avaliar e 
calibrar experimentalmente os dosímetros, não diferem significativamente dos 
valores obtidos na simulação em água. As diferenças encontradas são 
inferiores a 1,5 %. 
 
 
 
 
Figura 16 – Dose absorvida em função da distância à fonte de 192Ir para a simulação MC de 
referência em água [DAS98] e para as duas simulações MC realizadas: em água e com a 
geometria completa do fantoma. 
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Analisando o gráfico da figura 6, as várias curvas têm uma aproximação muito 
boa. Para cada distância r, os vários pontos são compatíveis dentro das barras 
de erro. 
 
Uma explicação para não existirem diferenças entre a simulação completa e 
simulação em água prende-se com o facto de o PMMA ser um material 
radiologicamente semelhante à água para as energias do 192Ir, além da fonte e 
os pontos de medição estarem relativamente afastados das placas de PMMA 
(5 cm). Verifica-se também que o betão que constitui a parte inferior da 
geometria não influencia as doses estimadas. Isto pode ser explicado pelo 
betão estar “longe” da fonte e dos locais de medição de dose (25 cm) e, 
portanto a radiação retrodispersa contribuir pouco para a dose depositada. 
   
O gráfico da figura 17 mostra a comparação entre a secção eficaz de efeito 
fotoeléctrico e de Compton para a água, PMMA e betão em função da energia.  
 
Figura 17 – Secção eficaz (σ) de efeito fotoeléctrico e de Compton em função da energia em 
água, PMMA e betão. 
 
A secção eficaz de Compton do PMMA (σc), para a energia média do 
192Ir, é 
um pouco superior à da água o que poderia levar a um aumento de dose nos 
pontos de medida. Contudo, na simulação isto não se verifica, provavelmente 
devido à distância elevada a que as placas de PMMA se encontram dos locais 
de medida (5 cm), à espessura reduzida das placas (1,2 cm) e σc do PMMA 
não ser muito mais elevada que σc da água. 
 
É natural que o betão não tenha influência na dose nos locais de medida, 
porque além de estar longe da fonte possui σc muito próximo de σc da água. 
 
As diferenças de efeito fotoeléctrico nos vários materiais não devem ter 
praticamente influência na dose obtida pelas simulações, pois os locais de 
medida e a fonte estão sempre em água e sem materiais interpostos. 
 
2.2.2 – Energia média em função da distância 
 
Os resultados da simulação da fonte 192Ir em àgua para conhecer a energia 
média do espectro de energia em função da distância à fonte são apresentados 
na seguinte tabela. 
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r (cm) Energia média (keV) 
0.2 365 
1.0 335 
2.0 304 
4.0 258 
6.0 226 
15.0 170 
 
Tabela 5 – Energia média do espectro de energia da fonte a várias distâncias r da fonte. 
 
Verifica-se uma diminuição da energia média do espectro em função da 
distância à fonte. Isto deve-se à elevada contribuição de dispersão Compton na 
água nesta gama de energias.  
 
A redução da energia média entre 1 e 6 cm (distâncias clínicas) é cerca de 30 
%. Nota-se também que a 15 cm da fonte a energia média é reduzida a um 
pouco mais de metade.  
 
As incertezas desta simulação, à distância mais próxima da fonte (0,2 cm), 
foram inferiores a 0,1 % para todas as energias com probabilidade superior a 1 
%. A 6 cm estas incertezas foram inferiores a 3 % e à distância mais elevada 
da fonte (15 cm) inferiores a 7 %. O aumento da incerteza com a distância 
deve-se à diminuição das contagens com a distância (fonte isotrópica). 
 
3 - DOSIMETRIA IONOMÉTRICA 
 
3.1 - Métodos e materiais 
 
O fantoma desenvolvido neste trabalho (figura 11, secção 2.1) permite efectuar 
medições em água com vários tipos de dosímetros (câmara de ionização, 
MOSFET, fibras plásticas) a distâncias da fonte desde 8,5 a 250,5 mm com 
intervalo de 4 mm. Permite também efectuar medições alterando a posição 
vertical da fonte no interior do seu aplicador, ou seja, o fantoma possibilita 
medições ao longo de 2 eixos perpendiculares.    
 
Neste trabalho são apenas estudadas doses a distâncias à fonte entre 1 e 6 cm 
pela razão de que este é o intervalo de distâncias clinicamente relevante em 
medições de dose no recto em braquiterapia da próstata, o procedimento piloto 
de implementação real dos MOSFET. 
 
A câmara de ionização utilizada foi do tipo cavidade (secção 1.4.2) de 0,125 
cm3 (PTW 31010 [PTW95]). O objectivo do seu uso foi estudar a 
reprodutibilidade das medições dosimétricas no fantoma, determinar erros de 
posicionamento, calibrar a câmara de ionização para dose em água da fonte de 
192Ir e desenvolver um método de medição da intensidade de kerma da fonte. 
 
3.1.1 - Reprodutibilidade 
 
A reprodutibilidade das medições com câmara de ionização foi estudada 
efectuando várias medidas nas mesmas condições (ex. mesmo tempo 
35 
aquisição (30 s) e montagem). Este processo foi repetido a diferentes 
distâncias fonte-dosímetro (r). Os erros de reprodutibilidade a cada r foram 
obtidos calculando os respectivos desvios padrão. 
 
As medidas foram repetidas com um tempo de aquisição mais curto (30 s)  
para permitir estudar a reprodutibilidade numa gama maior de carga 
acumulada. No total foram efectuadas 35 medidas. 
 
Ao longo deste trabalho assume-se como erro ou incerteza de um conjunto de 
medidas, o desvio-padrão quando são realizadas 5 ou mais medidas, caso 
contrário, é utilizado o desvio máximo. O valor representativo do conjunto de 
medidas é o seu valor médio.  
 
O fundo foi removido no início de cada actividade experimental através da 
opção para o efeito no electrómetro da câmara de ionização (“null”). O fundo 
adicional, obtido durante o tempo de aquisição das medidas, foi também 
removido às medições. 
 
3.1.2 – Posicionamento 
 
3.1.2.1 - Posicionamento horizontal da fonte 
 
As incertezas de posicionamento horizontal da fonte (eixo X, figura 18) foram 
determinadas calculando o desvio padrão de várias medidas substituindo ou 
rodando o aplicador da fonte. Este processo foi repetido a várias distâncias r 
entre 1,6 e 6 cm. As incertezas para as distâncias não estudadas nesta 
experiência foram obtidas por interpolação linear dos valores obtidos. 
 
Figura 18 – Esquema ilustrativo do posicionamento da fonte e da câmara de ionização (CI) no 
fantoma experimental.  
 
Este processo foi realizado com o centro da câmara de ionização posicionado 
entre as duas placas horizontais de PMMA (≈ 5 cm). A posição da câmara não 
foi alterada por ser uma estrutura rígida e bem acoplada verticalmente ao 
fantoma. 
 
Os valores das distâncias entre os centros dos dosímetros e o centro das 
posições da fonte são apresentados no projecto do fantoma (anexo) com 
precisão de 0,05 mm. Foi efectuada uma tomografia computorizada ao fantoma 
(figura 19) para confirmar as distâncias r entre aplicadores da fonte, pela 
dificuldade prática de medir estas distâncias experimentalmente. 
 
r 
CI 
Fonte 
Aplicador 
z 
y 
x 5 cm 
PMMA 
 
Figura 19 – Imagens de tomografia computorizada do fantoma experimental para 
determinação das distâncias fonte 
(plano xz) ao nível da placa superior de PMMA. À direita apresenta
xy) onde são visíveis aplicadores metálicos inseridos para uma melhor 
 
As distâncias medidas por 
apresentadas no projecto do fantoma
 
3.1.2.2 - Posicionamento vertical da fonte
 
Para obter um bom alinhamento vertical (
fonte e o centro da câmara de ionização
deslocando progressivamente a altura
 
A altura cuja medição de carga acumulada foi mais elevada
como a altura que garantia o alinhamento vertical entre o centro da fonte e do 
dosímetro. 
 
Como se usou um intervalo 
seja, ± 0,25 mm. 
 
Assumindo a linearidade da reposta da 
(secção 3.2), através dos
as variações na dose em função d
mm da posição vertical da fonte. 
= 1 cm e não se obteve qualquer variação 
estão abaixo da incerteza de MC (
incerteza no posicionamento vertical da fonte é desprezável.
 
No caso do MOSFET, devido 
elevado e um tempo de vida
de dose máxima não era apropriad
MOSFET (4.1), o dosímetro foi colocado (com incerteza de 
de dose máxima obtida com 
 
3.1.2.3 - Posicionamento h
 
A incerteza de posicionamento horizontal da 
determinada calculando o desvio padrão de várias 
colocando a câmara no seu suporte 
flexível entre cada medida. Deste
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– dosímetros. À esquerda apresenta-se um corte axial 
-se um corte coronal (plano 
visualização
tomografia computorizada foram iguais às distâncias 
. 
 
eixo Y, figura 18) entre o centro d
, foram feitas várias medi
 da fonte em intervalos de 0,5 mm.
 foi seleccionada 
de 0,5 mm, a incerteza será metade deste valor, ou 
câmara de ionização
 valores de dose obtidos por MC, foram 
a distância r, devido a variações de 
Obteve-se variações na dose de 0
para r > 2 cm. Contudo os 0,25
≈ 0,5%). Deste modo, assume
 
a ter um erro de reprodutibilidade relativamente 
 limitado, este procedimento de obtenção
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variava ligeiramente no interior do seu suporte. Este procedimento foi repetido 
para várias distâncias r. 
 
Os valores desta incerteza para as distâncias r não estudadas 
experimentalmente foram obtidos por interpolação linear. 
 
3.1.3 – Dispersão em objectos 
 
Com o objectivo de verificar se objectos circundantes ao fantoma influenciavam 
as medições, foi realizada um série de medições com a montagem da figura 18 
com r = 4 cm, uma distância próxima da distância média de interesse clínico.  
 
Em cada medida colocou-se vários objectos, metálicos e plásticos, a uma dada 
distância do fantoma. Os objectos utilizados foram apenas objectos existentes 
na sala de braquiterapia onde o fantoma é utilizado. Este procedimento foi 
repetido para várias distâncias dos objectos ao fantoma (≈ 0 a 80 cm). 
 
3.1.4 - Linearidade e calibração 
 
As três questões que se seguem são fundamentais em dosimetria aplicada à 
braquiterapia, (1) a resposta do dosímetro é linear com a dose no intervalo de 
distâncias à fonte clinicamente relevante? (2) Qual o melhor método para obter 
a calibração do dosímetro? (3) No caso de um factor de calibração (FC), qual a 
melhor distância (r) para realizar a calibração? 
 
É de salientar que a calibração e o estudo da linearidade são realizados em 
água. Quando se usa o dosímetro noutro meio, existirão diferenças que serão 
tanto maiores quanto maior for a diferença desse meio com a água, do ponto 
de vista radiológico para a energia da radiação utilizada. 
 
A pergunta (1) é fundamental porque um bom dosímetro, em condições de 
equilíbrio electrónico, que não satura, e que pode ser assumido como pontual, 
possui uma resposta linear com a dose absorvida no meio. 
 
Para avaliar esta linearidade pode ser realizado um ajuste por regressão linear 
(y = m*x+b), incluindo erros, das medições a várias distâncias r em função das 
respectivas doses de referência. Os parâmetros χ2/DoF, R, ∆m, b e as 
diferenças entre os valores reais e os valores estimados pelo ajuste (resíduos), 
são indicadores da linearidade do dosímetro. R é o coeficiente de correlação 
linear, ∆m é a incerteza no declive da recta, e χ2 é a função a minimizar na 
regressão, dada por,  
 
i4  ∑ klm,nomp;q
D
rmD
st-  (25) 
 
, onde n é o número de pontos e σi  a incerteza de yi [ORI10]. DoF é o número 
de graus de liberdade dado pela diferença entre n e o número de parâmetros 
do ajuste. Os termos em numerador da equação (4) são muitas vezes 
designados por resíduos, o que se adopta neste trabalho. 
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A pergunta (2) é particularmente importante quando é necessário que o 
dosímetro estime o melhor possível as doses reais num dado intervalo de 
distâncias à fonte. Um método bastante aceitável é utilizar a regressão linear 
atrás mencionada ou, se necessário, uma regressão polinomial, de forma a 
optimizar a calibração no intervalo de interesse.  
 
Em relação à pergunta (3), um factor de calibração (em detrimento de uma 
equação de calibração) é preferido e mais utilizado na prática clínica porque 
normalmente produz estimativas aceitáveis e, para obtê-lo, é suficiente realizar 
medições a uma única distância. Isto é particularmente importante em 
dosímetros que têm tempo de vida limitado e que podem necessitar de 
calibrações frequentes, como é o caso dos MOSFET. 
 
Um bom método para saber qual a melhor distância para proceder à 
determinação do factor de calibração consiste em realizar o ajuste por 
regressão linear atrás mencionado fixando a ordenada na origem a zero. 
Analisando os resultados do ajuste, os pontos que mais se aproximam da recta 
(menor resíduo), possuem um FC (y/x) mais próximo do declive da recta, pelo 
que serão os melhores pontos para a calibração. O FC a esta distância será 
portanto um FC optimizado para o intervalo de distâncias estudado, tendo em 
conta as incertezas das medições a cada distância da fonte. 
 
É fundamental que o ajuste inclua incertezas pois deste modo os resultados 
serão mais fiáveis.  
 
Este procedimento estima também um parâmetro muito importante, ∆m, que 
representa o erro de assumir a resposta do dosímetro linear com a dose no 
intervalo de r de interesse. 
 
 
3.1.4.1 - Experiência 
 
Com a montagem da figura 18 foram realizadas medições (M) de 30 s de carga 
acumulada na câmara de ionização a várias distâncias r desde 1,6 a 6,0 cm. 
Salienta-se que 1,6 cm é a menor distância possível com a câmara de 
ionização no fantoma. 
 
As incertezas de cada medição (∆M) foram estimadas com base nas incertezas 
determinadas na secção anterior. Mais precisamente, a incerteza total de cada 
medição à distância r é obtida pela soma quadrática das respectivas incertezas 
de posicionamento horizontal da fonte, reprodutibilidade e posicionamento 
horizontal da câmara de ionização.  
 
O método utilizado para avaliar a linearidade da resposta da câmara de 
ionização com a dose foi o descrito anteriormente. O ajuste por regressão 
linear foi realizado com as medições (M) a diferentes r em função das doses de 
referência obtidas por MC (DR). 
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Foram incluídas no ajuste as incertezas totais associadas às medições (∆M). 
As incertezas dos valores de MC não foram incluídas para simplificar o ajuste e 
porque os valores MC são valores médios com elevada precisão. As incertezas 
das medições são também as mais relevantes para o ajuste por incluírem os 
erros de posicionamento, que podem conter erros sistemáticos. 
 
Os valores de dose de referência DR, para cada distância r, a utilizar no ajuste 
são obtidos pela seguinte expressão, que tem em conta a intensidade de 
kerma da fonte na ocasião da medição,  
 
  @u AuU 
vU,wxyY  $ 	> 
z{//    cGy (26) 
 
, onde Dk é a respectiva dose obtida por simulação MC (equação 23), Sk0 é a 
intensidade de kerma da fonte (U) no dia da calibração da fonte,  t é o tempo 
em dias, entre o dia da calibração da fonte e o dia da experiência, ta é o tempo 
de aquisição das medições com câmara de ionização (30 s) e T é o período de 
semi-desintegração do 192Ir (73,81 d).  A incerteza de DR (∆DR) é obtida através 
da soma quadrática das incertezas de Dk e de Sk0  (∆Dk e ∆Sk0). 
 
Neste trabalho a incerteza de Sk0 é de 3% através de medição em câmara de 
poço certificada em laboratório de referência [PTW08]. 
 
Para obter o FC para a câmara de ionização, através de medições a uma dada 
distância r1 da fonte, utiliza-se a seguinte divisão,  
 
FC   @~
C
C  cGy pC
-1  (27) 
 
A incerteza relativa deste valor é dada pela soma das seguintes incertezas 
relativas, ∆M (r1), ∆DR (r1), ∆m. 
 
Os valores de temperatura da água (TR) e pressão atmosférica (PR) na 
calibração devem ser conhecidos a fim de realizar correcções em estimativas 
de dose a partir do FC (secção 3.1.5).  
 
3.1.5 - Medição da intensidade de kerma 
 
Com o objectivo de criar um método de medição da intensidade de kerma em 
ar da fonte 192Ir, utilizando o fantoma experimental a câmara de ionização e as 
incertezas determinadas na secção 3.2, é deduzido o seguinte.  
 
A medição de intensidade de kerma pode ser realizada com a montagem da 
figura 18, utilizando a distância r que possui menor incerteza na medição (∆M). 
De acordo com os resultados essa distância é de 6 cm sendo ∆M = 0,3%. 
Salienta-se que os erros de reprodutibilidade foram determinados numa altura 
em que a intensidade de kerma da fonte era baixa (secção 3.2.1). Deste modo, 
os erros determinados são erros máximos no intervalo de intensidades de 
kerma utilizado em braquiterapia HDR. 
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O processo de calibração pode ser realizado através de algumas medições de 
30 s de aquisição a 6 cm da fonte. A temperatura da água (TR) e pressão 
atmosférica (PR) na calibração devem ser conhecidas, devido à dependência da 
câmara de ionização destas grandezas. Obtendo o valor médio das medições 
(M) e conhecendo o valor de intensidade de kerma da fonte de referência (SkR), 
medido por um método independente, o factor de calibração para a intensidade 
kerma será dado por, 
 
    Au~  U pC-1 (28) 
 
Como as incertezas relativas de M e SkR são, respectivamente, ∆M = 0,3 % e 
∆SkR = 3 %, a incerteza relativa do FC será ∆FCSk = 3,3%.  
 
O valor de referência (SkR) utilizado foi obtido através de medição de rotina em 
câmara de poço [PTW07] na unidade de braquiterapia do hospital. Salienta-se 
que para este tipo de medição é seguido o protocolo de Rivard et al. [RIV05]. A 
incerteza deste método de medida é de ± 3% [PTW08]. 
 
Para obter a intensidade de kerma da fonte por este método (Sk), através de 
uma medida (M) realizada nas condições apresentadas, utiliza-se a seguinte 
expressão, 
   
   &   A  . U  (29) 
 
, onde kP = PR/P e kT = T/TR com temperatura em kelvin [BAL07]. T e P são a 
temperatura da água e pressão atmosférica na ocasião da medida com 
incertezas ∆T e ∆P. A incerteza relativa de Sk é dada pela soma das seguintes 
incertezas relativas, ∆M, ∆FCSk, ∆T e ∆P.  
 
Um protocolo de medida de intensidade de kerma através deste método é 
apresentado em anexo. 
 
3.2 - Resultados e discussão 
 
3.2.1 - Reprodutibilidade 
 
O seguinte gráfico permite analisar os resultados do estudo da 
reprodutibilidade das medidas com câmara de ionização.  
 
No geral os erros de reprodutibilidade da câmara de ionização são muito 
baixos, variando entre 0,03 e 0,05 % para medições de 30 s, e entre 0,02 e 
0,04 % para medições de 60 s.   
 
Verifica-se que o erro de reprodutibilidade aumenta com r porque, para o 
mesmo tempo de aquisição, o sinal ou carga na câmara diminui com a 
distância à fonte. As medidas efectuadas com maior tempo de aquisição (60 s) 
têm pela mesma razão menores erros. 
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Os erros são relativos a medições realizadas numa altura em que a intensidade 
da fonte radioactiva era baixa (19367 U) no intervalo de intensidade utilizado 
clinicamente em braquiterapia HDR, ou seja, estes erros podem ser 
considerados majorantes dos erros de reprodutibilidade, pois quando a 
intensidade é superior, o sinal na câmara de ionização será também superior 
reduzindo este erro. 
 
 
 
Figura 20 – Erro de reprodutibilidade da câmara de ionização em função da distância à fonte 
para dois tempos de aquisição. Os pontos representam os resultados de 35 medidas realizadas 
no total, 5 em cada ponto. 
 
Apesar dos erros a 60 s serem mais baixos, os erros a 30 s são aceitáveis 
(além de serem majorantes), e por esta razão no decorrer do trabalho foram 
adoptadas medidas de 30 s com a câmara de ionização. 
 
3.2.2 - Posicionamento  
 
Analisando a tabela 6 que apresenta as incertezas em função de r devido ao 
posicionamento da fonte e da câmara de ionização, verifica-se que as 
incertezas totais variam entre 1,2% próximo da fonte e 0,4% longe da fonte (6 
cm). A redução desta incerteza com a distância era esperada pois o gradiente 
de dose decresce também com a distância. 
 
r (cm) Incerteza (%) 
1.6 1.2 
2.0 1.0 
2.4 0.8 
2.8 0.7 
3.2 0.7 
3.6 0.6 
4.0 0.6 
4.4 0.5 
4.8 0.5 
5.2 0.5 
5.6 0.4 
6.0 0.4 
 
Tabela 6 – Incertezas totais de posicionamento da câmara de ionização para cada distância à 
fonte (r). Os erros de reprodutibilidade da câmara de ionização a cada distância estão também 
incluídos nas incertezas apresentadas. 
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As incertezas no posicionamento horizontal da fonte têm origem no pequeno 
arqueamento dos aplicadores da fonte e variam entre 0,9 % e 0,3 %. Os erros 
de posicionamento horizontal da câmara de ionização são ligeiramente 
inferiores, variando entre 0,8 % e 0,2 % 
 
3.2.3 – Dispersão em objectos 
 
Como resultado da experiência apresentada em 3.1.3, não ocorreu qualquer 
variação da medição por câmara de ionização ao aproximar os objectos do 
fantoma. O desvio padrão de todas as medidas, realizadas com objectos em 
diferentes posições desde 80 a 0 cm do fantoma, foi de 0,03 %. Um valor 
idêntico ao erro de reprodutibilidade da câmara. Os resultados da experiência 
encontram-se na tabela 7. 
 
Distância objecto (cm) Carga (cP) 
0 
417.7 
417.9 
417.8 
15 
417.8 
417.9 
417.9 
30 
417.6 
417.8 
417.9 
50 
417.6 
417.9 
417.9 
80 
417.8 
417.6 
417.7 
 
Tabela 7 – Resultados das medidas com câmara de ionização para diferentes distâncias do 
objecto dispersor ao fantoma. 
 
Pode concluir-se que, no fantoma utilizado e com a montagem da figura 18, a 
dispersão da radiação que eventualmente ocorre em objectos circundantes não 
influencia a dose às distâncias r de interesse neste estudo. 
 
Dois tipos de fantoma comercialmente disponíveis, “Krieger phantom” (PTW) e 
“Baltas phantom” (GfM) [BAL07], para medições com fonte de 192Ir em 
braquiterapia, recomendam medições sem objectos circundantes a menos de 
70 e 15 cm, respectivamente. A grande diferença entre estes fantomas e o 
fantoma utilizado, e que explica os resultados, é que o volume do fantoma 
utilizado é cerca de 4 vezes maior. 
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3.2.4 - Linearidade e calibração 
 
3.2.4.1 - Linearidade 
 
Os ajustes por regressão linear das medidas com câmara de ionização (M), em 
função da dose de referência obtida por MC (DR) são apresentados na figura 
21. Os pontos da recta de ajuste encontram-se sempre no interior das barras 
de erro horizontais, sendo que as diferenças entre as doses dos pontos e as 
doses estimadas pelas rectas são inferiores a 1,6%, no ajuste com ordenada 
na origem, e inferiores a 2,8% no ajuste com ordenada na origem nula. 
 
 
 
Figura 21 – Carga acumulada na câmara de ionização (M), a diferentes distâncias à fonte, em 
função das doses de referência (DR). São apresentados dois ajustes por regressão linear. 
 
Os valores de χ2/DoF um pouco superiores a 1, significam que em média os 
resíduos são um pouco superiores às incertezas de cada ponto (equação 25), 
neste caso as barras de erro verticais do gráfico. Os valores de R e de ∆m 
indicam também um bom ajuste linear. 
 
A ordenada na origem não nula (5,25), apesar de pequena em relação à escala 
das ordenadas, indica que pode existir alguma corrente de fuga na câmara de 
ionização. Indica também que há alguma variabilidade dos pontos em torno da 
recta. 
 
Os pontos a doses mais elevadas que se situam um pouco abaixo da recta 
poderiam indicar alguma saturação, contudo, como as suas barras de erro são 
as mais elevadas (pontos a menor distância da fonte), é mais provável que a 
causa deste efeito seja um pequeno erro de posicionamento sistemático 
(secção 4.1.5). 
 
Com este ajustes verifica-se que a câmara de ionização mede adequadamente 
a dose no intervalo de distâncias à fonte estudado (≈ 2 a 6 cm), pois a relação 
entre a carga acumulada e a dose é aproximadamente linear, dados os 
parâmetros do ajuste e erros associados. 
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3.2.4.2 - Factor de calibração 
 
Como referido em 3.1.4, o declive da recta de ajuste com ordenada na origem 
nula corresponde a um FC optimizado para estimar dose no intervalo de r 
estudado. A distância r para a qual a dose estimada pela recta apresenta 
menor diferença para a dose real (ponto com menor resíduo) é de 4 cm 
(diferença de 0,1%). Deste modo, estima-se que a distância mais adequada 
para uma calibração de dose em água da câmara de ionização, para 192Ir e 
para o intervalo de r de interesse, deverá ser cerca de 4 cm. 
 
O FC da câmara de ionização obtido directamente a esta distância é dado pela 
equação (28), com M = 472,3 pC, DR = 14,2 cGy, ∆M = 0,6 %, ∆DR = 5,3 % e 
∆m = 0,3 %, 
 
FC   301,1  10,8 cGy pC-1 e 6,2 % (29) 
 
A calibração foi realizada com temperatura de 22,0 ºC e pressão atmosférica 
de 1006,0 mBar. 
 
As contribuições mais importantes para a incerteza deste valor provêm das 
incertezas associadas à intensidade de kerma da fonte (3%) e à dose obtida 
por MC (2,3 %). 
 
O seguinte gráfico apresenta os resultados dos valores de dose em função da 
distância à fonte r no fantoma experimental, obtidos por simulação MC e por 
câmara de ionização com calibração a 4 cm. 
 
 
 
Figura 22 – Dose em função da distância à fonte r determinada por simulação MC e por 
câmara de ionização (CI) com FC obtido através de medição a 4 cm da fonte. 
 
É notória a boa aproximação gráfica entre os valores de referência (MC) e as 
doses medidas com câmara de ionização, especialmente nas distâncias mais 
elevadas. Os valores da câmara de ionização estão sempre incluídos na barra 
de erro dos valores MC. 
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3.2.5 - Medição da intensidade de kerma 
 
De acordo com o método apresentado na secção 3.1.4, o valor obtido para o 
factor de calibração da câmara de ionização para determinação da intensidade 
de kerma em ar da fonte foi,  
 
   118,61 U pC-1 e 3,3 % (30) 
 
A temperatura e pressão atmosférica na calibração foram, respectivamente, 
22,0 ºC e 1006 mBar. 
 
Uma medição realizada através deste método, vários dias após a calibração, 
obteve o seguinte resultado, que inclui correcções e incertezas de temperatura 
e pressão,   
 
&  39061 U e  4 % (31) 
 
, um valor muito próximo de uma medição de rotina realizada na mesma 
ocasião com câmara de poço [PTW07], 39140 U. 
 
 
4 - DOSIMETRIA COM MOSFET 
 
4.1 - Métodos e materiais 
 
As actividades experimentais descritas nesta secção seguem um método 
semelhante ao utilizado para a dosimetria ionométrica. Em primeiro lugar, são 
apresentados os métodos para estimação dos erros de reprodutibilidade e de 
posicionamento dos MOSFET, seguidos dos métodos para estudo da 
anisotropia, dependência da temperatura, linearidade e calibração, dose 
acumulada e teste in vivo. 
 
O tipo de MOSFET utilizado foi o TN 502 RD-H da Best Medical Canada Ltd. 
[BES08], mais conhecido por single-MOSFET standard (figura 23). No 
enquadramento teórico é apresentada uma descrição e revisão bibliográfica 
deste tipo de dosímetro (secção 1.5.4).  
 
Em praticamente todas as experiências é utilizada a polarização normal do 
dosímetro, pois com esta polarização, em detrimento da polarização superior 
disponível neste tipo de MOSFET, é possível aumentar o tempo de uso do 
dosímetro com resultados aceitáveis. 
 
Tendo em conta a dose administrada em braquiterapia HDR da próstata (≈ 10 
Gy), se o limite máximo de dose acumulada do dosímetro com polarização 
normal é cerca de 200 Gy [BES07], cada dosímetro poderá ser utilizado em 
aproximadamente 20 tratamentos. Com a polarização superior o limite é 70 Gy 
[BES07] pelo que o dosímetro apenas poderia ser utilizado em 7 tratamentos. 
 
Uma questão fundamental, que serve de orientação geral a este método, é que 
o objectivo final deste trabalho é principalmente que os MOSFET meçam o 
46 
melhor possível a dose em situação clínica. Ou seja, uma dose que é 
fornecida, por exemplo no caso do recto em braquiterapia da próstata, por uma 
fonte que se posiciona a diferentes distâncias do dosímetro, entre 1 a 6 cm. 
 
O fantoma utilizado foi o mesmo da secção anterior com o MOSFET no lugar 
da câmara de ionização (figura 18). Foi desenvolvido um suporte para o 
MOSFET (figura 23) para garantir o paralelismo entre os eixos longitudinais do 
MOSFET e da fonte. Com este suporte a posição do MOSFET é conhecida nos 
eixos X e Y com incerteza de ± 0,5 mm. No eixo Z a incerteza é desprezada 
porque o suporte não permite movimentos nesta direcção.  
 
 
 
Figura 23 – Vista do fantoma experimental com o MOSFET posicionado no interior de um 
suporte plástico. O tubo plástico fino à esquerda do MOSFET é o aplicador da fonte. 
 
Salienta-se que neste trabalho foram utilizados dois dosímetros MOSFET, um 
para estudo das suas características e outro para o teste in vivo. 
 
4.1.1 – Reprodutibilidade 
 
Em primeiro lugar, para estudar o fundo neste tipo de dosímetros, foram 
realizadas três séries de medições com três tempos de aquisição, 1, 2 e 4 
minutos. Estes são tempos típicos de medições utilizadas para calibração e da 
duração de um tratamento. Foram calculados os valores médios e desvios 
padrão. A montagem utilizada foi a apresentada na figura 13 sem a presença 
da fonte radioactiva. 
 
O estudo da reprodutibilidade do MOSFET foi realizado com a montagem das 
figuras 18 e 23. Consistiu apenas em irradiar o dosímetro várias vezes com o 
mesmo tempo de exposição, a uma distância r da fonte de 2 cm. 
 
No final foi calculado o valor médio, o desvio máximo e o desvio padrão das 
medidas efectuadas, sendo este último o erro de reprodutibilidade. 
 
Como a reprodutibilidade do MOSFET depende do sinal ou dose recebida, este 
procedimento foi repetido para diferentes tempos de exposição (10, 60 e 120 
s), que garantiram conhecer a reprodutibilidade em doses de aproximadamente 
20, 100 e 200 cGy. 
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Em todas as medições realizadas com o MOSFET neste trabalho o fundo não 
foi removido por ser muito baixo e variável (secção 4.2.1).  
 
 
4.1.2 – Posicionamento 
 
Como os erros de reprodutibilidade são relativamente elevados e o “tempo de 
vida” do MOSFET é limitado (VT < 20 V), decidiu-se estimar analiticamente as 
incertezas de posicionamento do MOSFET e da fonte. 
 
Não se adoptou as incertezas de posicionamento obtidas com a câmara de 
ionização pois dessa forma assume-se que a resposta da câmara de ionização 
é igual à resposta do MOSFET, o que não é razoável quando se quer 
precisamente estudar a resposta do MOSFET (ex. linearidade). Além disto as 
incertezas de posicionamento do dosímetro são diferentes nos dois casos. 
 
Os erros aqui estimados foram adicionados às incertezas das doses de 
referência (obtidas por MC) e não às incertezas de medições no MOSFET. A 
razão para este procedimento é também a de não assumir a linearidade da 
resposta do dosímetro a priori. 
 
Considerando que na direcção do eixo Z (figura 8 e 30) os erros são 
desprezáveis pois o MOSFET não se desloca nessa direcção (concêntrico e 
fixo ao suporte), o seguinte método foi aplicado para a determinação das 
incertezas associadas aos valores de dose devido às incertezas no 
posicionamento do MOSFET e da fonte. 
 
De acordo com a figura 24, numa dada medição o MOSFET pode encontrar-se 
em qualquer posição dentro do quadrado de lado 2*d1 cujo centro se encontra à 
distância r do centro da fonte. Assumindo que a dose Dk (r) é a que melhor 
representa a dose medida, a incerteza (∆Dk) associada poderá ser dada por 
metade da maior variação de dose no quadrado. 
 
 
Figura 24 – Esquema ilustrativo para a determinação da incerteza de posicionamento do 
MOSFET e da fonte. 
 
Como a fonte tem uma incerteza na posição vertical de valor d2, a maior 
variação de dose ocorre em medições às distâncias a e b. Deste modo, por 
relações trigonométricas, a incerteza associada a Dk (r) é dada por, 
  
∆K 
@u
,C,@u
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Como cada Dk possui um desvio padrão (σDk) obtido por MC, assume-se como 
incerteza de Dk o maior valor entre ∆Dk e σDk. 
 
As incertezas de posicionamento horizontal da fonte devem-se ao ligeiro 
arqueamento dos aplicadores da fonte como explicado no caso das medições 
com câmara de ionização. Estes erros aqui não são considerados por serem 
muito pequenos em relação aos erros acabados de estimar. Por exemplo, 
estimou-se com câmara de ionização que a variação da dose a 1 cm da fonte 
devido à incerteza de posicionamento horizontal da fonte era cerca de 1%. Pelo 
método anterior, a 1 cm da fonte, um erro de posicionamento de 0,5 mm 
traduz-se em cerca de 6 % de variação na dose. Daqui se conclui que a 
variação de 1% obtida com câmara de ionização deverá corresponder a uma 
incerteza de posicionamento muito inferior a 0,5 mm que, ao considerar nas 
relações trigonométricas atrás apresentadas, e tendo em conta a “resolução” 
dos resultados MC (0,5 mm), não representaria qualquer erro adicional. 
 
4.1.3 – Anisotropia 
 
Para estudar a anisotropia do MOSFET, realizou-se uma série de medições 
variando o ângulo de rotação do eixo longitudinal do MOSFET. Foi definido 
como 0º a posição angular que permitia direccionar a face anterior do MOSFET 
para a fonte (figura 25). O ângulo variou entre 0 e 315º, com incrementos de 
45º. 
 
Figura 25 – Esquema ilustrativo da rotação angular do eixo longitudinal do MOSFET utilizada 
na experiência.  
 
A distância à fonte (2 cm) e o tempo de aquisição (1 minuto, ∆VT ≈ 100 mV) 
foram mantidos constantes em todas as medições. Foram realizadas duas 
medições em cada ângulo, perfazendo um total de 16 medições. No final da 
experiência foi calculado o desvio padrão e desvio máximo das medições.  
 
4.1.4 – Temperatura 
 
O teste da variação da resposta do MOSFET com a temperatura mostra-se 
importante porque vários estudos sobre este tema não são consensuais 
(secção 1.5.4).  
 
A experiência consistiu simplesmente em montar o fantoma com água a 40 ºC 
no seu interior e realizar medidas, sempre nas mesmas condições, durante o 
arrefecimento da água. Foram efectuadas medidas aproximadamente a cada 2 
ºC entre 40 e 22 ºC. No final foi calculado o desvio padrão e desvio máximo 
dos resultados. 
Fonte MOSFET 
0º 
270º 
180º 
90º 
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4.1.5 - Linearidade e calibração 
 
Seguindo o método utilizado na secção 3.1.4, os objectivos desta secção são 
estudar a linearidade da resposta do MOSFET com a dose no intervalo de 
distâncias à fonte relevante (1 a 6 cm), obter a incerteza associada a assumir a 
linearidade, e saber qual o melhor FC ou quais as melhores distâncias para 
realizar uma calibração. 
 
Os valores de medidas experimentais com o MOSFET, utilizados para estudar 
a linearidade, foram obtidos no fantoma de água realizando duas séries de 
medições de ∆VT a várias distâncias r da fonte entre 1,25 e 5,65 cm (distâncias 
disponíveis no fantoma). Os valores representativos da dose a cada distância r 
foram os valores médios das duas medições realizadas. Deste modo, possíveis 
efeitos de dose acumulada eram minimizados. 
 
O tempo de irradiação de cada medição foi ajustado de forma a que todos os 
valores de ∆VT fossem próximos de 100 mV. Assim a reprodutibilidade de cada 
medição era aceitável e semelhante, além de que o valor relativamente baixo 
de ∆VT permitia prolongar o “tempo de vida” útil do dosímetro. Para poder 
analisar os valores obtidos, estes foram divididos pelo tempo de irradiação, 
representando portanto taxas de dose (∆VT’ (mV s
-1)). 
 
Para estudar a linearidade da resposta do MOSFET, foi traçado o gráfico dos 
valores obtidos (∆VT’) em função dos respectivos valores de dose de referência 
obtidos por MC (DR), e realizado o ajuste por regressão linear com erros 
incluídos. Neste caso, para a determinação de DR utiliza-se a equação (26) com 
ta igual a 1 s. 
 
No ajuste apenas foram considerados os erros associados a DR pois os erros 
de posicionamento estão associados a estes valores (secção 4.1.2) e as 
incertezas dos valores de ∆VT’ são constantes (reprodutibilidade a 100 mV). 
 
A variável DR no ajuste ocupou o eixo Y por ser a variável com erros (equação 
25). Contudo, nas representações gráficas, apresenta-se DR no eixo X por ser a 
variável independente e por facilitar a análise dos resultados.    
 
Este procedimento foi realizado duas vezes para estudar a resposta do 
MOSFET com as duas polarizações permitidas, a normal (bias standard) e a 
elevada (bias high). 
 
De acordo com 3.1.4, foi também realizado um ajuste com ordenada na origem 
nula e determinadas as melhores distâncias para a calibração. O FC do 
MOSFET é obtido através da seguinte divisão, 
 
FC   ∆Y′
C@~
C  mV cGy
-1  (32) 
 
A incerteza relativa deste valor é dada pela soma das seguintes incertezas 
relativas, ∆∆VT’(r1), ∆DR (r1), ∆m, onde ∆∆VT’(r1),  é a incerteza associada a ∆VT’. 
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Na expressão (32) utiliza-se a medição em numerador para facilitar a 
comparação com o FC de outros estudos pois, neste tipo de dosímetros, o FC 
é normalmente expresso em mV cGy-1 [CHU09, BES08, LAV06]. Nesta forma, 
o FC permite também avaliar facilmente a sensibilidade do dosímetro. 
 
4.1.6 – Dose acumulada 
 
As cargas positivas acumuladas na interface óxido-substracto de um MOSFET, 
resultantes de irradiações anteriores, dificultam a acumulação de novas cargas 
nessa região. Na prática o que normalmente se verifica é uma diminuição da 
sensibilidade do MOSFET à radiação com o aumento da carga acumulada 
(secção 1.5.3). No caso do tipo de MOSFET utilizado neste trabalho esta 
dependência deverá ser mais reduzida (secção 1.5.4). 
 
Com o objectivo de estudar esta dependência, foi realizada uma experiência 
determinando o factor de calibração (sensibilidade) a várias doses totais 
acumuladas no MOSFET. Foram realizadas várias medições nas mesmas 
condições (ex. distância, tempo de exposição, intensidade da fonte) e foram 
registadas a variação de tensão limiar e a tensão limiar (proporcional à carga 
total acumulada) no final de cada exposição. O estudo abrangeu praticamente 
todo o intervalo de tensão limiar do MOSFET (≈ 0 a 20 V). 
 
4.1.7 – Teste “in vivo” 
 
Um teste in vivo era fundamental para validar este sistema de dosimetria, para 
criar um protocolo de utilização de dosimetria in vivo e para verificar a 
importância do seu uso. A comparação entre a dose in vivo obtida pelo 
MOSFET e a dose estimada pelo sistema de planeamento era também 
importante pois dava indicações, quer da qualidade do tratamento quer, nesta 
fase, da qualidade da medição do MOSFET. 
 
O teste foi realizado num caso real de braquiterapia da próstata. A dose in vivo 
estimada foi a dose no recto, um dos principais órgãos de risco deste tipo de 
tratamento. 
 
Em primeiro lugar, foi utilizado um dosímetro novo que foi calibrado no fantoma 
de água através do procedimento descrito na secção 4.1.5. 
 
Apesar de no estudo de variação da sensibilidade do MOSFET com a dose 
acumulada não se ter verificado uma variação significativa, na utilização in vivo 
recomenda-se realizar a calibração antes de cada utilização (secção 4.1.6). 
 
É de salientar que o planeamento deste tipo de braquiterapia é realizado no 
sistema de planeamento com base em imagens de ultra-sons de toda a 
próstata e órgãos de risco obtidas através de uma sonda de ultra-sons 
transrectal. Critérios essenciais no planeamento são maximizar o volume de 
próstata que recebe mais do que 100% da dose prescrita (ex. 10 Gy) desde 
que o recto não seja atingido por mais do que 75% da dose e a uretra por 
125%. 
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Em segundo lugar, depois de terminado o processo de planeamento do 
tratamento, o MOSFET foi fixo sobre a sonda de ultra-sons 1 cm (± 0,5 mm) 
atrás do cristal da sonda (figura 33). Esta posição foi escolhida por não 
interferir na obtenção de imagens de ultra-sons e por deste modo ser possível 
colocar o dosímetro num local do recto que recebe uma dose relativamente 
elevada e com baixo gradiente. Através do sistema mecânico de suporte da 
sonda, que possui escala milimétrica, era possível colocar o MOSFET no recto 
num local conhecido simplesmente subtraindo 1 cm à coordenada longitudinal 
do plano de imagem por ultra-sons.    
 
 
 
Figura 33 – Sonda ultrassonográfica rectal com MOSFET acoplado na parte superior 1 cm 
atrás do cristal da sonda. 
 
A fixação do MOSFET à sonda foi garantida com adesivo médico e com uma 
protecção externa própria da sonda. 
 
Antes da exposição à radiação, a sonda foi colocada no recto com o 
cristal/imagem no plano da base da próstata (plano mais superior da próstata). 
Naturalmente, foi necessário efectuar leituras de tensão limiar (VT) no MOSFET 
antes e depois da exposição. 
 
Salienta-se que a sonda de ultra-sons é posicionada no recto em todos os 
tratamentos, independentemente de ser realizada ou não dosimetria in vivo, 
pelo que a utilização do MOSFET não irá alterar as distribuições de dose reais 
habituais. 
 
No sistema de planeamento foi marcado um ponto para cálculo de dose no 
local da imagem correspondente à posição real do MOSFET no recto, ou seja, 
no centro da parte mais inferior da imagem (cristal) no plano 1 cm inferior ao 
plano da base da próstata. 
 
Obtido o valor de variação da tensão limiar no MOSFET (∆VT), procedeu-se à 
sua conversão em dose através do FC determinado e à comparação com o 
respectivo valor de dose obtido no sistema de planeamento. 
 
Com este método estima-se uma incerteza no posicionamento do MOSFET em 
relação à sua posição marcada no sistema de planeamento de ± 1 mm nas 
direcções longitudinal e transversal. Na direcção anteroposterior considera-se 
que a incerteza é desprezável pois a parte superior da sonda/MOSFET está em 
contacto com o recto. A incerteza do valor de dose do sistema de planeamento, 
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devido à incerteza de posicionamento, foi obtida variando a posição do ponto 
de medida na imagem em ± 1 mm nas várias direcções mencionadas.  
 
Convém salientar que as doses calculadas pelo sistema de planeamento têm 
outros tipos de incertezas que estão sempre presentes, nomeadamente a 
incerteza associada à intensidade de kerma da fonte (≈ 3%) e a incerteza do 
algoritmo de cálculo de dose (≈ 1%) [DAS98]. Existem ainda outras incertezas 
como, as diferenças entre as posições reais da fonte e as posições simuladas, 
e a aproximação que o meio é unicamente constituído por água. 
 
Em anexo encontra-se o protocolo elaborado para a utilização dos MOSFET 
em dosimetria in vivo do recto neste tipo de braquiterapia. 
 
4.2 – Resultados e discussão 
 
4.2.1 – Reprodutibilidade 
 
Em primeiro lugar, os resultados relativos à experiência realizada para 
determinar o fundo, apresentam um valor médio para o fundo de -0,4 mV a 1 
minuto de tempo de aquisição, -0,8 mV a 2 minutos, e -0,5 mV a 4 minutos. Os 
desvios padrão foram respectivamente 61, 47 e 77 %.  
 
Isto mostra que o fundo representa apenas em média cerca de 0,4 % numa 
medição de 100 mV. Uma irradiação clínica, por exemplo no recto em 
braquiterapia da próstata, deverá produzir uma medição próxima de 500 mV (≈ 
500 cGy), pelo que o fundo representará apenas cerca de 0,1 %.  
 
Nas medições realizadas com o MOSFET ao longo do trabalho o fundo não foi 
removido por ser baixo e, principalmente, muito variável. 
 
O facto dos três valores médios de fundo serem próximos, negativos, e não 
serem crescentes indicam que não ocorre acumulação de cargas. A causa 
mais provável do fundo é ruído electrónico conjugado com uma pequena 
libertação de carga previamente acumulada que pode explicar o valor médio 
negativo. Um estudo mais aprofundado deste tema é recomendado, contudo 
fica fora do âmbito deste trabalho. 
 
Em relação ao estudo da reprodutibilidade propriamente dito, a tabela 8 mostra 
a reprodutibilidade obtida experimentalmente a doses de cerca de 20, 100 e 
200 cGy. Como o factor de calibração do MOSFET é próximo de 1 mV cGy-1, 
os valores de dose são apresentados em variação de tensão limiar (∆VT) 
medida no MOSFET em mV. Na última coluna são apresentadas as 
respectivas reprodutibilidades fornecidas pelo fabricante. 
 
Nota-se uma diminuição considerável do erro de reprodutibilidade com o 
aumento da dose devido ao aumento do “sinal” (∆VT) no MOSFET. 
 
Os valores obtidos encontram-se próximo dos valores fornecidos pelo 
fabricante. Os desvios máximos apresentados reforçam a dispersão elevada 
das medições a baixa dose. 
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Experiência Fabricante 
∆VT (mV) σ (%) ∆max (%) σ (%) 
20 6 15 8 
100 3 10 3 
200 1 2 2 
 
Tabela 8 – Erros de reprodutibilidade em função da variação de tensão limiar (∆VT) do 
MOSFET. São apresentados os desvios padrão (σ) para os casos da experiência e do 
fabricante e o desvio máximo (∆max) obtido experimentalmente. 
 
Salienta-se que no uso clínico os MOSFET serão irradiados com doses de 
cerca de 500 cGy pelo que o erro de reprodutibilidade deverá ser inferior a 2 %.  
 
4.2.2 – Posicionamento 
 
As incertezas de posicionamento do MOSFET e da fonte para cada distância à 
fonte r são apresentadas na seguinte tabela. Na última coluna da tabela são 
apresentadas as intertezas totais a associar aos valores de referência de dose 
obtidos por MC. 
 
r (cm) incerteza posição (%) incerteza total (%) 
1.2 8.7 8.7 
1.6 6.4 6.4 
2.0 4.7 4.7 
2.4 4.3 4.3 
2.8 4.0 4.0 
3.2 3.0 3.0 
3.6 2.2 2.2 
4.0 2.0 2.0 
4.4 1.7 2.1 
4.8 1.7 2.2 
5.6 1.6 2.4 
6.0 1.6 2.4 
 
Tabela 9 – Incertezas de posicionamento dos MOSFET e incertezas totais a associar aos 
valores de dose de referência. 
 
Devido ao maior gradiente de dose nas distâncias mais baixas, verifica-se uma 
diminuição das incertezas de posicionamento com o aumento da distância. 
Estas incertezas variam entre 8,7%, nas distâncias mais baixas, e 1,6% nas 
distâncias mais elevadas. A partir de cerca de 4 cm estes erros são menores 
do que as incertezas de MC pelo que a incerteza total utilizada é a incerteza 
dos valores de MC. 
   
Salienta-se que a dose num dado ponto depende também da intensidade de 
kerma da fonte que tem uma incerteza de ± 3%. Isto significa que às incertezas 
anteriores será necessário adicionar 3% para efeitos de determinação absoluta 
de dose. 
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4.2.3 – Anisotropia 
 
A tabela 10 apresenta os resultados do estudo da anisotropia do MOSFET. Foi 
obtido um desvio padrão de 4 % e um desvio máximo de 10 % entre todas as 
medidas realizadas.  
 
Angulo (º) ∆VT (mV) 
0 134.30 
45 127.22 
90 128.72 
135 121.65 
180 121.17 
225 128.08 
270 132.75 
315 134.09 
 
Tabela 10  – Resultados da experiência da anisotropia do MOSFET. 
 
Como a reprodutibilidade do MOSFET a 100 mV é cerca de 3 %, o erro de 
anisotropia é aproximadamente 1 %. Este valor é um pouco inferior ao obtido 
por Gurpp et al. (3 %) [GUR09] e por Cygler et al. (2,5 %) [CYG06]. É também 
inferior ao fornecido pelo fabricante ± 2 % [BES08]. 
 
O desvio máximo obtido é semelhante ao mesmo desvio obtido no estudo de 
reprodutibilidade. 
 
4.2.4 – Temperatura 
 
Os resultados da experiência da resposta do MOSFET com variação da 
temperatura entre 22 e 40 ºC são apresentados na tabela 11.  
 
T (ºC) ∆VT (mV) 
40 79.95 
37 80.99 
34 81.83 
30 84.15 
26 83.07 
22 80.62 
 
Tabela 11  – Resultados da experiência da resposta do MOSFET com a temperatura. 
 
O desvio padrão das medidas foi de 2 %, sendo inferior ao erro de 
reprodutibilidade dos MOSFET (3%). O desvio máximo (5 %) é também inferior 
ao desvio máximo do estudo da reprodutibilidade (10 %). Deste modo não se 
verifica uma variação significativa da leitura dos MOSFET com a temperatura, 
estando o resultado de acordo com Soubra et al. [SOU94]. Físicamente este 
resultado é plausível porque os dois MOSFET constituintes do dosímetro estão 
sempre à mesma temperatura. 
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4.2.5 - Linearidade e calibração 
 
A tabela 12 apresenta os resultados da experiência das medições no MOSFET 
(∆VT’) em função da distância à fonte. São também apresentados os valores de 
referência de taxa de dose a cada distância obtidos por MC (secção 2.2.1) (Dk) 
e os valores de taxa de dose de referência absolutos (DR´) de acordo com a 
intensidade de kerma da fonte no dia da experiência. 
 
r (cm) Dk (cGy/h/U) DR´ (cGy/s) erro (%)  ∆VT´ (mV/s) erro (%)  
1.25 0.719 8.758 11.7 10.437 3.0 
2.05 0.270 3.292 7.7 3.918 3.0 
3.25 0.107 1.298 6.0 1.625 3.0 
4.05 0.068 0.832 5.0 1.064 3.0 
5.65 0.035 0.421 5.4 0.560 3.0 
 
Tabela 12 – Resultados da experiência da resposta do MOSFET com a dose, a diferentes 
distâncias da fonte. As variações de tensão limiar no MOSFET (∆VT’) apresentadas são a 
média de duas medições realizadas. O erro de ∆VT’ é o erro de reprodutibilidade do MOSFET. 
O erro das taxas de doses de referência (DR´) engloba as incertezas da dose de MC (Dk), de 
posicionamento e da intensidade de kerma da fonte. 
 
O seguinte gráfico apresenta a relação aproximadamente linear entre a 
variação de tensão limiar no MOSFET (∆VT’) e a dose (DR´) no intervalo de 
distâncias à fonte estudado. As duas rectas correspondem a ajustes por 
regressão linear com e sem ordenada na origem nula. 
 
 
 
Figura 26 – Variação de tensão limiar no MOSFET (∆VT’), a diferentes distâncias à fonte, em 
função das respectivas taxas de dose de referência (DR´). São apresentados dois ajustes por 
regressão linear. A polarização do MOSFET era normal. 
 
Os ajustes são aceitáveis pois os pontos da recta de ajuste encontram-se 
sempre no interior das barras de erro horizontais. As diferenças entre as doses 
experimentais e as doses estimadas pelas rectas são inferiores a 2,0%, no 
ajuste com ordenada na origem, e inferiores a 6,4% no ajuste com ordenada na 
origem nula. 
 
Os valores de χ2/DoF inferiores a 1, significam que em média os resíduos são 
inferiores às incertezas de cada ponto (equação 25), neste caso as barras de 
erro horizontais do gráfico. Os valores de R e de ∆m indicam também ajustes 
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aceitáveis. É de salientar que, apesar dos valores de χ2/DoF obtidos na 
experiência com câmara de ionização serem superiores aos obtidos com o 
MOSFET, a câmara de ionização permite medir dose com precisão mais 
elevada por possuir barras de erro muito inferiores.  
 
A ordenada na origem é relativamente pequena, 0,06 mV s-1. O facto de não 
ser nula ou negativa (pois o fundo é muito pequeno e em média negativo 
secção 4.2.1) é consequência das barras de erro elevadas e de alguma não 
linearidade. 
 
As diferenças no gráfico anterior que se verificam na zona de altas taxas de 
dose (baixas distâncias) podem dever-se aos seguintes factores: (1) erro de 
posicionamento sistemático, (2) ocorrer saturação do dosímetro devido à dose 
acumulada, (3) saturação devido à taxa de dose, (4) perda relativa de equilíbrio 
electrónico (devido à redução da energia média da radiação com a distância, 
secção 2.2.2) ou de (5) “pontualidade”.  
 
A aproximação de assumir o MOSFET como pontual no intervalo de r estudado 
(hipótese (5)) deverá ser adequada e não ser uma causa de saturação pois a 
zona sensível do dosímetro tem uma área muito reduzida, cerca de 0,04 mm2 
[TAN07]. 
 
O seguinte gráfico, que apresenta a linearidade do dosímetro apenas a uma 
distância à fonte (4 cm) permite diferenciar a hipótese (2) das restantes 
hipóteses porque o erro de posicionamento, a taxa de dose, o equilíbrio 
electrónico e a pontualidade são neste caso constantes.  
 
 
 
Figura 27 – Variação de tensão limiar no MOSFET (∆VT) em função das respectivas doses de 
referência (DR), em medições realizadas a 4 cm da fonte. 
 
Verifica-se que não ocorre o efeito de saturação presente na figura 26, sendo 
que os pontos de dose mais elevada não se distribuem sempre abaixo da 
recta. Conclui-se que a dose acumulada não produz efeitos de saturação no 
intervalo de dose estudado (≈ 50 a 500 cGy). Este resultado é também 
importante para verificar que o MOSFET mede adequadamente doses de 
magnitude próxima das doses clínicas em órgãos de risco (secção 4.2.7). 
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Para verificar se o equilíbrio electrónico do dosímetro estava a ser afectado, 
devido à modificação do espectro de energia da radiação (hipótese (4)), foi 
estudada a resposta do dosímetro num intervalo de r mais curto (∆r < 2 cm), 
onde a alteração do espectro é menor (secção 2.2.2) mas a variação da taxa 
de dose é elevada. O gráfico da figura 28, com os resultados, permite verificar 
que a saturação persiste sendo que o equilíbrio electrónico não deverá ser a 
causa desse efeito. 
 
 
 
Figura 28 – Variação de tensão limiar no MOSFET (∆VT) em função das respectivas doses de 
referência (DR), em medições realizadas entre 1 e 3 cm da fonte. 
 
Uma forma de verificar se a taxa de dose influencia a linearidade (hipótese (3)) 
é aumentar a tensão de polarização do MOSFET. O aumento da taxa de dose 
faz aumentar a taxa de formação de pares electrão-lacuna no óxido do 
MOSFET, consequentemente aumentando a probabilidade de ocorrência de 
recombinações electrão-lacuna. O aumento da polarização permite reduzir a 
recombinação pelo aumento do campo eléctrico que “recolhe” os electrões 
através da porta (secção 1.5.3). O seguinte gráfico mostra a resposta do 
MOSFET em função da taxa de dose para as duas polarizações possíveis. 
 
 
 
Figura 29 – Variação de tensão limiar no MOSFET (∆VT’), a diferentes distâncias à fonte, em 
função das respectivas doses de referência (DR´). As duas séries apresentadas referem-se a 
medições com polarização normal e polarização elevada.  
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Verifica-se que o aumento da tensão de polarização do MOSFET não removeu 
o efeito de saturação, pelo que não se justifica o seu uso. Este resultado pode 
ter duas explicações: ou o aumento da polarização não foi suficiente para 
remover a saturação, ou a saturação deve-se a um erro de posicionamento 
sistemático (hipótese (1)) e não ao aumento de taxa de dose. Convém salientar 
que o possível de erro de posicionamento será sempre inferior à “resolução” de 
posicionamento do fantoma e da simulação MC (0,5 mm). 
 
Estudos de outros autores [FAR08, SOU94, THO84] referem a independência 
dos MOSFET da taxa de dose, facto que reforça a hipótese da causa da 
saturação ser a incerteza de posição. Contudo estes autores estudam taxas de 
dose em 192Ir até cerca de 2 cGy s-1 e neste estudo as taxas de dose atingem 9 
cGy s-1. 
 
Apesar do efeito de saturação detectado ser pequeno (dentro das barras de 
erro), os resultados aqui obtidos recomendam um estudo mais aprofundado 
sobre o efeito da taxa de dose nos MOSFET, que fica fora do âmbito deste 
trabalho. 
 
No caso da taxa de dose ser a causa deste problema, uma solução para uma 
calibração mais precisa seria efectuar um ajuste polinomial e utilizar a equação 
de ajuste como equação de calibração. Contudo este procedimento terá, no 
uso clínico, a desvantagem de reduzir o tempo de vida útil dos MOSFET por 
implicar a realização de um maior número de medidas em calibrações. Além 
disto, se num tratamento as posições da fonte abrangerem um intervalo mais 
pequeno e fora da região onde se verifica a saturação a calibração por 
equação polinomial deverá conter erros maiores que a calibração linear, pois a 
resposta do MOSFET não apresenta saturação nas distâncias mais elevadas 
(figura 33).  
 
O ponto mais próximo da recta com ordenada na origem nula (figura 33) 
(resíduo mais pequeno, de 0,5 %) corresponde a uma medição realizada a 4 
cm da fonte. Deste modo, a distância r mais adequada para proceder a uma 
calibração deverá ser cerca de 4 cm, um valor que se situa no intervalo de 
distâncias recomendado pelo fabricante para calibração (3 a 5 cm) [BES08]. 
 
O FC do MOSFET obtido directamente a esta distância é dado pela equação 
(32), com ∆VT = 1,064 mV s
-1, DR = 0,832 cGy s
-1, ∆∆VT  = 3 %, ∆DR = 5 % e ∆m 
= 2 %, 
 
FC   1,274  mV cGy-1 e  10 %  (34) 
 
Este valor é muito próximo do FC referido pelo fabricante para este tipo de 
dosímetros em 192Ir (1,2 mV cGy-1) [BES08]. 
 
Salienta-se que a incerteza do FC é superior à incerteza obtida por outros 
autores em estudos semelhantes (6 % [GUR09] e 3 % [CYG06]). Isto deve-se 
ao facto destes estudos não incluirem as incertezas associadas à intensidade 
de kerma da fonte, à dose de referência ou à linearidade do dosímetro. 
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4.2.6 – Dose acumulada 
 
O seguinte gráfico apresenta os resultados da resposta do MOSFET (∆VT) em 
função da dose total acumulada (VT). 
 
 
 
Figura 30 – Variação de tensão limiar no MOSFET (∆VT) em função do limiar de tensão (VT) 
para estudo da redução da sensibilidade do MOSFET com aumento da carga acumulada. 
 
A variação das medições (± 2,5%) não ultrapassa o erro de reprodutibilidade do 
MOSFET (± 3%) indicando que não houve alteração significativa da 
sensibilidade do dosímetro com a carga acumulada. Este resultado está de 
acordo com Soubra et al. [SOU94].  
 
Por outro lado, é notório no gráfico uma tendência geral, embora que muito 
pequena, para a redução da sensibilidade com a carga acumulada, tal como, é 
referenciado por vários autores [LAV07, TRE05, THO94]. Como podem existir 
diferenças consideráveis entre vários dosímetros [TAN07], recomenda-se a 
solução mais conservadora de calibrar os MOSFET antes de cada utilização 
[LAV06, TAN07]. 
 
4.2.7 – Teste “in vivo”  
 
O teste in vivo, como referido atrás, era fundamental para a validação final dos 
MOSFET, para testar e verificar aspectos práticos que permitissem a 
elaboração de um protocolo de utilização, e para verificar a importância do uso 
clínico deste tipo de dosímetros. 
 
O teste foi realizado como descrito no método e os resultados foram aliciantes 
e gratificantes para o trabalho desenvolvido. 
 
O factor de calibração obtido para o MOSFET utilizado no teste in vivo foi de 
1,23 mV cGy-1 ± 10%. 
 
A técnica de posicionamento e fixação do MOSFET demonstrou ser funcional e 
eficaz.  
 
A imagem de ultra-sons do lado esquerdo da figura 31, de um plano axial 1 cm 
inferior ao plano da base da próstata, mostra a distribuição de dose 
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determinada no sistema de planeamento para o tratamento realizado. Pode 
visualizar-se, na parte inferior, o ponto que estima a posição e dose no 
MOSFET situado no recto. 
 
Na imagem do lado direito apresenta-se um corte sagital da mesma 
distribuição. Verifica-se que a isodose de 75 % (azul claro) é relativamente 
plana na superfície do recto indicando praticamente ausência de gradiente de 
dose na direcção longitudinal. 
 
      
 
Figura 31 – Imagens de ultra-sons da anatomia e distribuição de dose do tratamento de 
braquiterapia da próstata onde foi adicionalmente realizada dosimetria in vivo. No lado 
esquerdo é apresentado um corte axial e no lado direito um corte sagital. Os limites da próstata 
apresentam-se a vermelho, do recto a azul e da uretra a amarelo. 
 
A dose no ponto do recto estimada pelo sistema de planeamento foi de 561 
cGy ± 4 % e a dose depositada no MOSFET, convertida a medição ∆VT em 
dose de acordo com o FC determinado, foi de 576 cGy ± 11 %. A diferença 
entre estes dois valores é relativamente baixa, cerca de 2,8 %, estando dentro 
das incertezas de ambos os sistemas dosimétricos. 
 
Nota-se que a incerteza da dose medida engloba a incerteza do FC (10 %) e o 
erro de reprodutibilidade do MOSFET em medições superiores a 200 mV (1 %, 
secção 4.2.1). 
 
A incerteza de posicionamento do MOSFET no recto traduz-se numa variação 
máxima de dose no sistema de planeamento inferior a 3 %. A máxima variação 
de dose obtida na imagem, devido a incerteza de posição de ± 1 mm, foi de 2,5 
% na direcção anteroposterior. Nas outras direcções a variação foi cerca de 0,2 
%. A incerteza de posicionamento de 3 % deve ser adicionada aos 4 % de 
incerteza da dose planeada, que representam as incertezas associadas à 
intensidade de kerma da fonte e ao algoritmo de cálculo do sistema de 
planeamento. 
 
As diferenças entre uma medição in vivo no MOSFET e a dose correspondente 
no sistema de planeamento podem ter várias proveniências: (1) se não tivesse 
sido realizado o estudo e calibração dos MOSFET para este procedimento, a 
medição seria muito pouco útil e fiável, simplesmente por não se conhecer a 
sua incerteza, (2) incerteza associada à medição de dose no MOSFET, (3) 
incerteza associada à estimativa de dose planeada, (4) incerteza no 
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posicionamento do MOSFET, (5) movimentos do doente, (6) diferenças entre 
as posições reais da fonte (aplicadores) e sua posição no sistema de 
planeamento. 
 
O ponto (5), apesar de não perturbar muito a dose medida pois o MOSFET 
está solidário com o sistema de posicionamento dos aplicadores da fonte, pode 
ser despistado através da aquisição de imagens de ultra-sons logo após o 
tratamento para detectar possíveis movimentos do doente. 
 
Não considerando o ponto (1), pois foi um dos objectivos deste trabalho, o 
ponto (6) é clinicamente o mais importante porque pode causar alterações 
consideráveis na distribuição de dose efectiva, o que pode ter consequências 
no tratamento e na saúde do doente. 
 
Nestes casos o MOSFET terá um papel crucial pois poderá permitir corrigir ou 
atenuar os efeitos destas alterações, através de correcção de dose em 
fracções seguintes, aperfeiçoamento da técnica ou através de um 
acompanhamento mais apertado, no pós-tratamento, dos órgãos de risco 
afectados. 
 
Outras mais valias deste tipo de dosimetria in vivo são a detecção de falhas, 
permitir uma análise dose-efeito nos órgãos avaliados mais rigorosa, e ser um 
indicador da qualidade do tratamento e da técnica (relação simulação – 
tratamento efectivo). 
 
CONCLUSÃO 
 
Em primeiro lugar, com este trabalho, realizou-se uma simulação MC de uma 
fonte clínica de 192Ir em fantoma de água e PMMA com o objectivo de obter 
valores de referência de dose para calibração do sistema de dosimetria in vivo 
com MOSFET em braquiterapia. 
 
Os resultados da simulação realizada (apenas em água) para validação da 
simulação anterior foram muito próximos dos resultados de uma simulação de 
referência [DAS98]. As diferenças máximas encontradas foram cerca de 2% 
(longe da fonte) e estão dentro das barras de erro.  
 
Por simulação MC em água foi adicionalmente obtido o espectro de energia da 
radiação emitida pela fonte clínica de 192Ir em função da distância à fonte. Os 
resultados mostram uma redução da energia média da radiação com a 
distância à fonte. Por exemplo, a redução é de cerca de 30 % no intervalo de 
distâncias entre 1 e 6 cm da fonte (de 335 para 266 keV). Isto deve-se à 
elevada contribuição de efeito Compton na água para as energias envolvidas. 
 
O fantoma de água e PMMA desenvolvido foi validado por dosimetria 
ionométrica. A reprodutibilidade de medições com câmara de ionização no 
fantoma foi inferior a 0,1 %. Verificou-se que a câmara de ionização utilizada 
(PTW 31010) apresenta uma resposta linear (± 0,3 %) com a dose no intervalo 
de distância à fonte clinicamente relevante (1 a 6 cm), para a radiação do 192Ir. 
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Foi obtido um factor de calibração para esta câmara de ionização, em dose 
absorvida na água para 192Ir, de  301,1 x 10-4 cGy pC-1. 
 
Foi também desenvolvido um método e protocolo de medição da intensidade 
de kerma da fonte por câmara de ionização com precisão de ± 4 %. A medição 
desta grandeza é de elevada importância no controlo de qualidade em 
braquiterapia. 
 
Em relação aos dosímetros MOSFET (TN-502RD [BES08]), com este trabalho, 
foi desenvolvido um método de calibração, optimizado para o intervalo de 
distâncias à fonte clinicamente relevante, baseado em doses de referência 
obtidas por MC. O método permite também conhecer com algum detalhe a 
incerteza associada a uma dada medição de dose. Ao contrário de outros 
estudos ([CYG06, GUR09, SAD06]) as incertezas associadas a MC e à 
linearidade do dosímetro são também contabilizadas. 
 
A optimização da calibração para o intervalo de distâncias de interesse e a 
estimativa da incerteza da linearidade foram efectuadas por regressão linear 
com erros incluídos. Estima-se que a distância à fonte mais adequada para 
calibração dos MOSFET no fantoma desenvolvido é cerca de 4 cm. O erro de 
linearidade do dosímetro, no intervalo de distâncias estudado, é estimado em 
cerca de ± 2 %. 
 
Para o MOSFET estudado, o factor de calibração obtido foi de 1,274 mV cGy-1, 
com uma incerteza total de ± 10 %. Este valor é próximo do factor de 
calibração referido pelo fabricante [BES08]. 
 
Foram também estudadas várias características do MOSFET com o objectivo 
de estimar outras incertezas ou clarificar algumas questões pouco consensuais 
sobre estes dosímetros. 
 
À distância de 4 cm da fonte, verifica-se que a resposta do MOSFET é  linear 
com a dose no intervalo de ≈ 50 a 550 cGy. Contudo a linearidade a diferentes 
distâncias da fonte, apesar de todos os pontos obtidos estarem dentro das 
barras de erro, parece ser afectada por uma pequena saturação nas distâncias 
mais baixas (< 2 cm). Possíveis causas para este efeito podem ser o excesso 
de recombinação electrões-lacunas provocado pelo aumento da taxa de dose, 
ou simplesmente um erro de posicionamento sistemático inferior à incerteza de 
posicionamento no fantoma (0,5 mm).  
 
Por outra experiência realizada, deduz-se que a redução da energia média da 
radiação com a distância e a possível perda de equilíbrio electrónico não 
contribuem para o efeito de saturação apresentado.  
 
O uso da tensão de polarização mais elevada disponível no MOSFET, que 
deve reduzir a recombinação electão-lacuna, não permite reduzir a saturação. 
Outros autores [FAR08, SOU94, THO84] referem a independência dos 
MOSFET da taxa de dose, contudo em 192Ir são apenas estudadas taxas de 
dose até cerca de 2 cGy s-1 e no presente trabalho as taxas de dose atingem 9 
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cGy s-1. Apesar da saturação encontrada ser pequena, esta questão propõe 
futuras investigações que ficam fora do âmbito deste trabalho.  
 
A variação da sensibilidade do MOSFET com a carga acumulada, questão 
controversa entre vários autores, foi inferior ao erro de reprodutibilidade do 
dosímetro. Como podem existir diferenças consideráveis entre vários 
dosímetros [TAN07], recomenda-se a solução mais conservadora de calibrar os 
MOSFET antes de cada utilização [LAV06, TAN07]. 
 
Pelo estudo da anisotropia da resposta do MOSFET, obteve-se uma variação 
da medição em torno do eixo longitudinal de cerca de 1 %, um resultado um 
pouco inferior aos resultados de outros autores (3 %) [CYG06, GUR08]. 
 
Não foi detectada dependência da temperatura no dosímetro estudado no 
intervalo de 22 a 40 ºC. Este resultado é fisicamente aceitável pois os dois 
MOSFET que constituem o dosímetro encontram-se à mesma temperatura. 
 
O teste in vivo realizado no final deste trabalho foi motivador e gratificante, não 
só pela diferença (≈ 3 %) entre o valor medido e o valor planeado ser inferior à 
incerteza de ambos os sistemas, mas principalmente por se tornar possível a 
medição in vivo da dose no recto em braquiterapia da próstata com todos os 
benefícios que daí advêm. Com este trabalho a medição de dose in vivo 
referida torna-se fiável por se conhecer em detalhe as incertezas e 
características do MOSFET. 
 
O método de estudo e calibração desenvolvido neste trabalho tem também um 
carácter geral podendo ser aplicado a outros tipos de braquiterapia e de 
sistemas de dosimetria. Os dosímetros microMOSFET, MOSFET Linear Array 
[BES08] e DosFib [REG10] são exemplos de dosímetros que podem ser 
estudados com este método antes de aplicações reais de dosimetria in vivo em 
braquiterapia. 
 
Com o desenvolvimento de pequenos dosímetros que se tem verificado nos 
últimos anos e com o que se espera no futuro, pode-se dizer que estamos a 
entrar numa nova era da radioterapia, onde os sistemas de planeamento 
passam a ser construtivamente confrontados com base em medições de dose 
in vivo em todos os tratamentos. 
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ANEXO 
 
 
Projecto do fantoma  
 
A estrutura em PMMA abaixo apresentada é inserida num recipiente paralelepipédico 
(30x30x27 cm3) de PMMA, com paredes de 1,5 cm de espessura, repleto de água. 
 
 
 
Ficheiro de entrada (.in) do PENELOPE para a simulação da fonte 192Ir em água 
 
TITLE  Fonte Ir-192 em agua. 
 
GSTART >>>>>>>> Beginning of the geometry definition list. 
LAYER       -25.00 -15.00  1 
CYLIND   1   0.000  25.00 
LAYER       -15.00 -0.450  2 
CYLIND   2   0.000  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER       -0.450 -0.250  3 
CYLIND   3   0.000  0.035 
CYLIND   2   0.035  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER       -0.250 -0.180  4 
CYLIND   4   0.000  0.045 
CYLIND   2   0.045  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER       -0.180 -0.025  5 
CYLIND   5   0.000  0.0325 
CYLIND   4   0.0325 0.045 
CYLIND   2   0.045  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER       -0.025  0.025  6 
CYLIND   5   0.000  0.0325 
CYLIND   4   0.0325 0.045 
CYLIND   2   0.045  0.075 
CYLIND   2   0.075  5.075 
CYLIND   2   5.075  10.075 
CYLIND   2   10.075 15.00 
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CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER        0.025  0.180  7 
CYLIND   5   0.000  0.0325 
CYLIND   4   0.0325 0.045 
CYLIND   2   0.045  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER        0.180  0.200  8 
CYLIND   4   0.000  0.045 
CYLIND   2   0.045  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER        0.200  15.00  9 
CYLIND   2   0.000  15.00 
CYLIND   1   15.00  25.00 
LAYER        15.00  25.00  10 
CYLIND   1   0.000  25.00 
GEND   <<<<<<<< End of the geometry definition list. 
       . 
       >>>>>>>> Source definition. 
SKPAR  2        [Primary particles: 1=electron, 2=photon, 3=positron] 
SPECTR 3.1650E+05 3.4810E-01 
SPECTR 3.1650E+05 1.0000E-35 
SPECTR 4.6806E+05 2.0095E-01 
SPECTR 4.6806E+05 1.0000E-35 
SPECTR 3.0845E+05 1.2486E-01 
SPECTR 3.0845E+05 1.0000E-35 
SPECTR 2.9595E+05 1.2192E-01 
SPECTR 2.9595E+05 1.0000E-35 
SPECTR 6.0440E+05 3.4389E-02 
SPECTR 6.0440E+05 1.0000E-35 
SPECTR 6.1245E+05 2.2408E-02 
SPECTR 6.1245E+05 1.0000E-35 
SPECTR 6.6830E+05 1.9255E-02 
SPECTR 6.6830E+05 1.0000E-35 
SPECTR 5.8857E+05 1.9002E-02 
SPECTR 5.8857E+05 1.0000E-35 
SPECTR 2.0579E+05 1.3831E-02 
SPECTR 2.0579E+05 1.0000E-35 
SPECTR 4.8456E+05 1.3285E-02 
SPECTR 4.8456E+05 1.0000E-35 
SPECTR 6.5120E+04 1.1225E-02 
SPECTR 6.5120E+04 1.0000E-35 
SPECTR 6.3000E+04 9.2069E-03 
SPECTR 6.3000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 9.4400E+03 6.5163E-03 
SPECTR 9.4400E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.1070E+04 5.5494E-03 
SPECTR 1.1070E+04 1.0000E-35 
SPECTR 6.1490E+04 5.3391E-03 
SPECTR 6.1490E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.5750E+04 4.3302E-03 
SPECTR 7.5750E+04 1.0000E-35 
SPECTR 3.7448E+05 3.0648E-03 
SPECTR 3.7448E+05 1.0000E-35 
SPECTR 4.1646E+05 2.7831E-03 
SPECTR 4.1646E+05 1.0000E-35 
SPECTR 8.9100E+03 2.6822E-03 
SPECTR 8.9100E+03 1.0000E-35 
SPECTR 7.5370E+04 2.2702E-03 
SPECTR 7.5370E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.1410E+04 2.0474E-03 
SPECTR 7.1410E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.0131E+05 1.9591E-03 
SPECTR 2.0131E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.0350E+04 1.8876E-03 
SPECTR 1.0350E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.7920E+04 1.7489E-03 
SPECTR 7.7920E+04 1.0000E-35 
SPECTR 4.8906E+05 1.6690E-03 
SPECTR 4.8906E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.1250E+04 1.5639E-03 
SPECTR 1.1250E+04 1.0000E-35 
SPECTR 8.8452E+05 1.2696E-03 
SPECTR 8.8452E+05 1.0000E-35 
SPECTR 2.8326E+05 1.0973E-03 
SPECTR 2.8326E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.2940E+04 1.0931E-03 
SPECTR 1.2940E+04 1.0000E-35 
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SPECTR 7.1080E+04 1.0594E-03 
SPECTR 7.1080E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.3440E+04 8.0297E-04 
SPECTR 7.3440E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.3634E+05 7.6093E-04 
SPECTR 1.3634E+05 1.0000E-35 
SPECTR 9.3600E+03 7.2730E-04 
SPECTR 9.3600E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.0600E+04 6.2640E-04 
SPECTR 1.0600E+04 1.0000E-35 
SPECTR 4.1540E+05 6.1379E-04 
SPECTR 4.1540E+05 1.0000E-35 
SPECTR 5.0000E+03 5.8857E-04 
SPECTR 5.0000E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.1009E+05 4.8347E-04 
SPECTR 1.1009E+05 1.0000E-35 
SPECTR 6.0000E+03 4.7085E-04 
SPECTR 6.0000E+03 1.0000E-35 
SPECTR 7.0000E+03 3.8677E-04 
SPECTR 7.0000E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.2100E+04 3.6491E-04 
SPECTR 1.2100E+04 1.0000E-35 
SPECTR 8.0000E+03 3.2623E-04 
SPECTR 8.0000E+03 1.0000E-35 
SPECTR 3.1480E+05 3.1362E-04 
SPECTR 3.1480E+05 1.0000E-35 
SPECTR 8.8400E+03 2.9933E-04 
SPECTR 8.8400E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.1230E+04 2.8377E-04 
SPECTR 1.1230E+04 1.0000E-35 
SPECTR 9.0000E+03 2.8041E-04 
SPECTR 9.0000E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.0000E+04 2.4426E-04 
SPECTR 1.0000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 4.2050E+05 2.4384E-04 
SPECTR 4.2050E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.0615E+06 2.3333E-04 
SPECTR 1.0615E+06 1.0000E-35 
SPECTR 1.0510E+04 2.1987E-04 
SPECTR 1.0510E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.0850E+04 2.1693E-04 
SPECTR 1.0850E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.1000E+04 2.1567E-04 
SPECTR 1.1000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.2000E+04 1.9213E-04 
SPECTR 1.2000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 3.4000E+04 1.7489E-04 
SPECTR 3.4000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.1470E+05 1.7405E-04 
SPECTR 2.1470E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.3000E+04 1.7279E-04 
SPECTR 1.3000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 6.0000E+04 1.7026E-04 
SPECTR 6.0000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.2000E+04 1.6690E-04 
SPECTR 2.2000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 5.1500E+04 1.6354E-04 
SPECTR 5.1500E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.0180E+04 1.6102E-04 
SPECTR 1.0180E+04 1.0000E-35 
SPECTR 3.0500E+04 1.5891E-04 
SPECTR 3.0500E+04 1.0000E-35 
SPECTR 5.9338E+05 1.5681E-04 
SPECTR 5.9338E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.4000E+04 1.5639E-04 
SPECTR 1.4000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.4000E+04 1.4714E-04 
SPECTR 2.4000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 3.8000E+04 1.4672E-04 
SPECTR 3.8000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.0250E+04 1.4336E-04 
SPECTR 2.0250E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.5000E+04 1.4252E-04 
SPECTR 1.5000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.3270E+04 1.3285E-04 
SPECTR 1.3270E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.6000E+04 1.3117E-04 
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SPECTR 2.6000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.6000E+04 1.3033E-04 
SPECTR 1.6000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.1560E+04 1.2906E-04 
SPECTR 1.1560E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.0000E+04 1.2822E-04 
SPECTR 7.0000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 4.2000E+04 1.2486E-04 
SPECTR 4.2000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 9.9800E+03 1.2066E-04 
SPECTR 9.9800E+03 1.0000E-35 
SPECTR 1.7000E+04 1.1982E-04 
SPECTR 1.7000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 2.8000E+04 1.1729E-04 
SPECTR 2.8000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.6240E+04 1.1225E-04 
SPECTR 7.6240E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.8000E+04 1.1099E-04 
SPECTR 1.8000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 4.6000E+04 1.0762E-04 
SPECTR 4.6000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.9000E+04 1.0258E-04 
SPECTR 1.9000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 8.0000E+04 9.8795E-05 
SPECTR 8.0000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.3360E+04 9.5852E-05 
SPECTR 1.3360E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.0840E+04 9.3330E-05 
SPECTR 1.0840E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.0250E+05 9.3330E-05 
SPECTR 1.0250E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.2000E+05 8.2399E-05 
SPECTR 1.2000E+05 1.0000E-35 
SPECTR 9.0000E+04 7.7775E-05 
SPECTR 9.0000E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.2500E+04 7.2310E-05 
SPECTR 1.2500E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.3270E+04 6.9367E-05 
SPECTR 1.3270E+04 1.0000E-35 
SPECTR 3.2913E+05 6.6004E-05 
SPECTR 3.2913E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.4000E+05 5.5914E-05 
SPECTR 1.4000E+05 1.0000E-35 
SPECTR 1.2420E+04 5.0449E-05 
SPECTR 1.2420E+04 1.0000E-35 
SPECTR 7.1880E+04 5.0028E-05 
SPECTR 7.1880E+04 1.0000E-35 
SPECTR 4.7650E+05 1.2192E-05 
SPECTR 4.7650E+05 1.0000E-35 
SPECTR 6.4510E+04 1.2108E-05 
SPECTR 6.4510E+04 1.0000E-35 
SPECTR 1.0899E+06 6.9787E-06 
SPECTR 1.0899E+06 1.0000E-35 
SPECTR 1.3780E+06 5.2130E-06 
SPECTR 1.3780E+06 1.0000E-35      
SEXTND 5 1 1 
SEXTND 6 1 1 
SEXTND 7 1 1 
SDIREC 0.0 0.0 
SAPERT 180     
       . 
       >>>>>>>> Material data and simulation parameters. 
NMAT   5                      [Number of different materials, .le.10] 
SIMPAR 1 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 2 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M.EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 3 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 4 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 5 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
PFNAME material.mat            [Material definition file, 20 characters] 
       . 
       >>>>>>>> Additional distributions to be tallied. 
ABSEN  2             [Tally the distr. of absorbed E in material MAT] 
DOSE2D 6 4 1 100      [Tally 2D dose and charge dists. in body KL,KC] 
DOSE2D 6 5 1 100 
       . 
       >>>>>>>> Job properties 
DUMPTO ir192_dump.dat              [Generate this dump file, 20 chars] 
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DUMPP  20                                   [Dumping period, in sec] 
       . 
NSIMSH 1e9                   [Desired number of simulated showers] 
TIME   25000                       [Allotted simulation time, in sec] 
 
Ficheiro de entrada (.in) do PENELOPE para a simulação da fonte 192Ir no fantoma 
 
Nota: não está incluído o espectro de energia da fonte por ser igual ao anterior. 
 
TITLE  Fonte Ir-192 no fantoma. 
 
GSTART >>>>>>>> Beginning of the geometry definition list. 
LAYER       -25.0000  -6.2000  1 
CYLIND   1    0.0000  25.0000 
LAYER        -6.2000  -5.0000  2 
CYLIND   6    0.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        -5.0000  -0.4500  3 
CYLIND   2   0.00000  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        -0.4500  -0.2500  4 
CYLIND   3    0.0000   0.0350 
CYLIND   2    0.0350  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        -0.2500  -0.1800  5 
CYLIND   4    0.0000   0.0450 
CYLIND   2    0.0450  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        -0.1800  -0.0250  6 
CYLIND   5    0.0000   0.0325 
CYLIND   4    0.0325   0.0450 
CYLIND   2    0.0450  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        -0.0250   0.0250  7 
CYLIND   5    0.0000   0.0325 
CYLIND   4    0.0325   0.0450 
CYLIND   2    0.0450   0.0750 
CYLIND   2    0.0750   5.0750 
CYLIND   2    5.0750  10.0750 
CYLIND   2   10.0750  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER         0.0250   0.1800  8 
CYLIND   5    0.0000   0.0325 
CYLIND   4    0.0325   0.0450 
CYLIND   2    0.0450  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER         0.1800   0.2000  9 
CYLIND   4    0.0000   0.0450 
CYLIND   2    0.0450  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER         0.2000   5.0000  10 
CYLIND   2    0.0000  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER         5.0000   6.2000  11 
CYLIND   6    0.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER         6.2000  23.5000  12 
CYLIND   2    0.0000  15.0000 
CYLIND   6   15.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        23.5000  25.0000  13 
CYLIND   6    0.0000  16.5000 
CYLIND   1   16.5000  25.0000 
LAYER        25.0000  35.0000  14 
CYLIND   7    0.0000  25.0000 
GEND   <<<<<<<< End of the geometry definition list. 
       . 
72 
       >>>>>>>> Source definition. 
SKPAR  2        [Primary particles: 1=electron, 2=photon, 3=positron] 
SPECTR …       
SEXTND 6 1 1 
SEXTND 7 1 1 
SEXTND 8 1 1 
SDIREC 0.0 0.0 
SAPERT 180     
       . 
       >>>>>>>> Material data and simulation parameters. 
NMAT   7                      [Number of different materials, .le.10] 
SIMPAR 1 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 2 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M.EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 3 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 4 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 5 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 6 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 7 2e6 1e4 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
PFNAME material.mat            [Material definition file, 20 characters] 
       . 
       >>>>>>>> Additional distributions to be tallied. 
ABSEN  2             [Tally the distr. of absorbed E in material MAT] 
DOSE2D 7 4 1 100      [Tally 2D dose and charge dists. in body KL,KC] 
DOSE2D 7 5 1 100 
       . 
       >>>>>>>> Job properties 
DUMPTO ir192_dump.dat              [Generate this dump file, 20 chars] 
DUMPP  20                                   [Dumping period, in sec] 
       . 
NSIMSH 1e9                   [Desired number of simulated showers] 
TIME   25000                       [Allotted simulation time, in sec] 
 
 
Ficheiro de entrada (.in) da simulação da fonte 192Ir em água para estudo do espectro de 
energia 
 
Nota: não está incluido o espectro de energia da fonte por ser igual aos anteriores. 
 
TITLE  Fonte Ir-192 em agua. Com Pengeo e detectores de impacto. 
 
       . 
       >>>>>>>> Source definition. 
SKPAR  2        [Primary particles: 1=electron, 2=photon, 3=positron] 
SPECTR …   
SPOSIT 0.0 0.0 0.0 
SDIREC 0.0 0.0 
SAPERT 180   
      . 
       >>>>>>>> Material data and simulation parameters. 
NMAT   5                      [Number of different materials, .le.10] 
SIMPAR 1 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 2 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M.EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 3 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 4 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
SIMPAR 5 2e6 1e3 2e6 0.1 0.1 1.0e4 1000   [M,EABS,C1,C2,WCC,WCR] 
PFNAME material.mat                 [Material definition file, 20 chars] 
       . 
       >>>>>>>> Geometry definition file. 
GEOMFN ir192_4.geo                 [Geometry definition file, 20 chars] 
       . 
       >>>>>>>> Emerging particles. Energy and angular distributions. 
NBE    4e3 2e6 100                [E-interval and no. of energy bins] 
NBTH   90                     [No. of bins for the polar angle THETA] 
NBPH   1                   [No. of bins for the azimuthal angle PHI] 
       . 
       >>>>>>>> Impact detectors (up to 25 different detectors). 
IMPDET 4.8e3 1.4e6 100 +1       [Energy window, no. of channels and IPSF] 
IDBODY 5                 [Active body; one line for each active body] 
IDKPAR 2 
IMPDET 4.8e3 1.4e6 100 +1       [Energy window, no. of channels and IPSF] 
IDBODY 6                 [Active body; one line for each active body] 
IDKPAR 2 
IMPDET 4.8e3 1.4e6 100 +1       [Energy window, no. of channels and IPSF] 
IDBODY 7                 [Active body; one line for each active body] 
IDKPAR 2 
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IMPDET 4.8e3 1.4e6 100 +1       [Energy window, no. of channels and IPSF] 
IDBODY 8                 [Active body; one line for each active body] 
IDKPAR 2 
IMPDET 4.8e3 1.4e6 100 +1       [Energy window, no. of channels and IPSF] 
IDBODY 9                 [Active body; one line for each active body] 
IDKPAR 2 
IMPDET 4.8e3 1.4e6 100 +1       [Energy window, no. of channels and IPSF] 
IDBODY 10                 [Active body; one line for each active body] 
IDKPAR 2 
       . 
       >>>>>>>> Job properties 
DUMPTO ir192_dump.dat              [Generate this dump file, 20 chars] 
DUMPP  20                                   [Dumping period, in sec] 
       . 
NSIMSH 1e9                   [Desired number of simulated showers] 
TIME   25000                       [Allotted simulation time, in sec] 
 
 
Ficheiro de definição da geometria (.geo) da simulação da fonte 192Ir em água para 
estudo do espectro de energia 
 
XXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXXX 
  Fonte Ir-192 em agua 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   1)   PLANE 1  Z=-0.45 
INDICES=( 0, 0, 0, 1, 1) 
Z-SCALE=( 4.500000000000000E-01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   2)   PLANE 2  Z=-0.25 
INDICES=( 0, 0, 0, 1, 1) 
Z-SCALE=( 2.500000000000000E-01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   3)   PLANE 3  Z=-0.18 
INDICES=( 0, 0, 0, 1, 1) 
Z-SCALE=( 1.800000000000000E-01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   4)   PLANE 4  Z=0.18 
INDICES=( 0, 0, 0, 1,-1) 
Z-SCALE=( 1.800000000000000E-01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   5)   CYLINDER 1 
INDICES=( 1, 1, 0, 0,-1) 
X-SCALE=( 3.500000000000000E-02,   0) 
Y-SCALE=( 3.500000000000000E-02,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   6)   CYLINDER 2 
INDICES=( 1, 1, 0, 0,-1) 
X-SCALE=( 4.500000000000000E-02,   0) 
Y-SCALE=( 4.500000000000000E-02,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   7)   CYLINDER 3 
INDICES=( 1, 1, 0, 0,-1) 
X-SCALE=( 3.250000000000000E-02,   0) 
Y-SCALE=( 3.250000000000000E-02,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   8)   PLANE 5  Z=0.2 
INDICES=( 0, 0, 0, 1,-1) 
Z-SCALE=( 2.000000000000000E-01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (   9)   SPHERE 2 R=1.1 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 1.100000000000000E+00,   0) 
Y-SCALE=( 1.100000000000000E+00,   0) 
Z-SCALE=( 1.100000000000000E+00,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  10)   SPHERE 3 R=20 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 2.000000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 2.000000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 2.000000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  11)   SPHERE 4 R=40 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 4.000000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 4.000000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 4.000000000000000E+01,   0) 
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0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  12)   SPHERE 5 R=0.1 Shift x 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
X-SHIFT=( 0.099000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  13)   SPHERE 6 R=0.1 Shift x 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
X-SHIFT=( 0.200000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  14)   SPHERE 7 R=0.1 Shift x 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
X-SHIFT=( 0.400000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  15)   SPHERE 8 R=0.1 Shift x 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
X-SHIFT=( 0.600000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  16)   SPHERE 9 R=0.1 Shift x 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
X-SHIFT=( 1.500000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
SURFACE (  17)   SPHERE 10 R=0.1 Shift x 
INDICES=( 1, 1, 1, 0,-1) 
X-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Y-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
Z-SCALE=( 0.010000000000000E+01,   0) 
X-SHIFT=( 0.015000000000000E+01,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   1)   Cabo 
MATERIAL(   3) 
SURFACE (   1), SIDE POINTER=( 1) 
SURFACE (   2), SIDE POINTER=(-1) 
SURFACE (   5), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   2)   Iridio 
MATERIAL(   5) 
SURFACE (   3), SIDE POINTER=( 1) 
SURFACE (   4), SIDE POINTER=(-1) 
SURFACE (   7), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   3)   Capsula 
MATERIAL(   4) 
SURFACE (   2), SIDE POINTER=( 1) 
SURFACE (   8), SIDE POINTER=(-1) 
SURFACE (   6), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   5)   detector impacto 1 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  17), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   6)   detector impacto 2 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  12), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   7)   detector impacto 3 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  13), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (   8)   detector impacto 4 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  14), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
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BODY    (   9)   detector impacto 5 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  15), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
BODY    (  10)   detector impacto 6 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  16), SIDE POINTER=(-1) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
MODULE  (  11)   Fonte no interior de uma esfera 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (   9), SIDE POINTER=(-1) 
BODY    (   1) 
BODY    (   2) 
BODY    (   3) 
BODY    (   5) 
BODY    (   6) 
1111111111111111111111111111111111111111111111111111111111111111 
  OMEGA=( 0.000000000000000E+00,   0) DEG 
  THETA=( 0.000000000000000E+00,   0) DEG 
    PHI=( 0.000000000000000E+00,   0) DEG 
X-SHIFT=( 0.000000000000000E+00,   0) 
Y-SHIFT=( 0.000000000000000E+00,   0) 
Z-SHIFT=( 0.000000000000000E+00,   0) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
MODULE  (  12)   Esfera agua 
MATERIAL(   2) 
SURFACE (  10), SIDE POINTER=(-1) 
BODY    (   7) 
BODY    (   8) 
BODY    (   9) 
BODY    (  10) 
MODULE  (  11) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
MODULE  (  13)   Esfera ar 
MATERIAL(   1) 
SURFACE (  11), SIDE POINTER=(-1) 
MODULE  (  12) 
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
END      0000000000000000000000000000000000000000000000000000000 
 
 
Protocolo de medição de intensidade de kerma da fonte 192Ir microSelectron “new 
design” com câmara de ionização em fantoma de água. 
 
 
 
1- Ligar a câmara de ionização PTW 31010 ao electrómetro a 400 V e deixar estabilizar 
durante cerca de 15 minutos. 
2- Montar o fantoma com água.  
3- Colocar o suporte da câmara de ionização no fantoma e inserir a câmara de ionização. 
As linhas pretas do suporte e da câmara de ionização devem estar direccionadas para 
a fonte. 
4- Colocar o aplicador da fonte a 6 cm da câmara de ionização (14º furo) e conectá-lo ao 
microSelectron. 
5- Anotar os valores de temperatura da água (T) e pressão atmosférica (P). 
6- Seleccionar no electrómetro 30 s de aquisição, modo de medição de carga, e remover 
o fundo. 
7- No programa de controlo do microSelectron, em modo de calibração da fonte, 
seleccionar a altura da fonte a 1137 mm, seleccionar o canal onde foi colocado o 
aplicador da fonte e tempo de irradiação de 50 s. 
8- Iniciar a exposição e iniciar a medição no electrómetro alguns segundos após a fonte 
atingir a posição no fantoma. 
9- Após terminar a exposição, anotar o valor indicado no electrómetro (M em pC), e obter 
a intensidade de kerma em ar da fonte (SK) pela expressão: 
   &   A   .    e Δ %  ΔA %   Δ) %  Δ % % 
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, onde FCSk =  118,61 U pC
-1, kP = PR/P, kT = T/TR (pressão em mBar e temperatura em kelvin), 
PR = 1006 mBar, TR= (22 ºC + 273,15) K, ∆M = 0,3 %, ∆FCSk = 3,3 %. ∆T e ∆P são 
respectivamente as incertezas das medições de temperatura e pressão efectuadas. 
 
 
 
Protocolo de utilização de dosímetros MOSFET para medição de dose “in vivo” no recto 
em braquiterapia HDR da próstata. 
 
O tipo de dosímetro é MOSFET TN-502 RD. 
 
 
1- Montar o fantoma e o suporte do MOSFET. Fixar o dosímetro de modo a que a sua 
face anterior coincida com a marca existente no suporte. Colocar o aplicador da fonte a 
4 cm do MOSFET (10º furo) e conectá-lo ao microSelectron. 
2- Ligar o MOSFET ao módulo de leitura (TN-RD-16), com polarização normal, e deixar 
estabilizar durante 15 minutos.  
3- No programa de controlo dos MOSFET, reconhecer o módulo conectado e selecionar o 
tipo de dosímetro utilizado. Seleccionar medições em tensão (mV) com intervalo de 2 
minutos. 
4- No programa de controlo do microSelectron, em modo de calibração da fonte, 
seleccionar a altura da fonte a 1106 mm, seleccionar o canal onde foi colocado o 
aplicador da fonte e tempo de irradiação de 70 s.  
5- Iniciar a exposição no microSelectron e a leitura no MOSFET após a fonte atingir a 
posição no fantoma. Repetir este procedimento três vezes, e calcular o valor médio 
(∆VT) e o desvio máximo (∆∆VT) dos valores de variação de tensão obtidos. Obter o 
factor de calibração (FC), 
 
FC   ∆Y@uAu	  mV cGy
,- e ∆∆W. %  ∆  %  ∆&  %  ∆] % %  
 
, onde Dk = 1,889 x 10
-5 cGy s-1 U-1, SK (U) é a intensidade de kerma da fonte na 
ocasião das medições e t é o tempo de exposição (120 s). ∆Dk = 2 %, ∆m = 2 % e ∆Sk é 
a incerteza da intensidade de kerma da fonte.  
6- Antes da irradiação do doente, fixar adequadamente o MOSFET na parte superior da 
sonda de ultra-sons transrectal 1 cm atrás do cristal. Repetir o passo 2. 
7- Através de imagem por ultra-sons, colocar a sonda no plano da base da próstata.  
8- No sistema de planeamento, obter a dose planeada (Dp) para a posição do MOSFET, 
ou seja no centro da parte mais inferior da imagem no plano 1 cm abaixo do plano da 
base da próstata. A incerteza deste valor é cerca de 4%.  
9- No programa de controlo dos MOSFET seleccionar medições individuais de tensão 
(mV). Efectuar uma medição antes do início da irradiação e outra após o final da 
irradiação.  
10- Calcular a diferença das leituras (∆VT) e a dose (D) no MOSFET, D = ∆VT/FC cGy. A 
incerteza da dose será, ∆D = (DFC% + 1%) %. Determinar também a diferença entre a 
dose no MOSFET e a dose planeada, D - Dp. 
 
 
